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1 EINLEITUNG
Seit der ersten Implantation eines Herzunterstützungssystems (Ventricular Assist
Devices, VADs) im Jahre 1963 durch den texanischen Herzchirurgen Michael deBakey
/Frazier 1999/ ist heutzutage der Einsatz von VADs klinische Routine geworden. Pati-
enten mit Herzinsuffizienz im Endstadium können heute mit einer Vielzahl von ver-
schiedenen Herzunterstützungssystemen behandelt werden. Grundsätzlich kann man
derartige Pumpsysteme technisch in Verdränger- und Kreiselpumpen oder medizinisch
in intrakorporale und extrakorporale Systeme einteilen. Implantierbare, elektrisch ange-
triebene Systeme reduzieren aufgrund kleinerer Hautdurchleitungen (Kabel statt
Schläuche) das Infektionsrisiko. Die portablen Versorgungseinheiten, die aus tragba-
rem Regelsystem und Batterien bestehen, ermöglichen dem Patienten einen höheren
Grad an Mobilität. Einige klinische Systeme sind bereits mit einem transkutanen induk-
tiven Energieübertragungssystem (TET) ausgerüstet und können daher auf Hautdurch-
leitungen generell verzichten. Extrakorporale Systeme reduzieren die Lebensqualität
und Mobilität des Patienten und werden im allgemeinen nur für mittelfristige Einsätze
verwendet.
VADs werden heutzutage in der Mehrzahl zur Überbrückung bis zu Transplantation
eingesetzt ("bridge to transplant"). Erst seit etwa 2 Jahren sind VADs bei Patienten, die
aus bestimmten Gründen nicht für eine Transplantation infrage kommen, als endgültige
langfristige Therapieoption zugelassen ("destination therapy") /Loisance 2000/. 
Eine weitere Therapiemöglichkeit ergibt sich durch den Einsatz von VADs als Brücke
bis zur Herzerholung ("bridge to recovery"). So berichten Frazier (1996), Hemmer
(2000), Müller (1997), Nakatani (1998) und Yacoub (2001) über eine Reihe von Patien-
ten, bei denen sich während der Herzunterstützung mit VAD- Systemen verschiedene
Indizes der Herzfunktion normalisierten. Sie konnten von den Systemen entwöhnt wer-
den, eine anschließende Herztransplantation war nicht mehr erforderlich.
Ein neuer Schritt auf diesem Wege könnte die partielle Herzunterstützung mit Hilfe
einer kleinen flachen vollständig implantierbaren Blutpumpe darstellen. Dabei wird1
1 Einleitungdavon ausgegangen, daß die Ventrikelfunktion nicht vollständig ersetzt werden muß,
sondern zur Herzerholung eine Teilentlastung ausreichend ist. Es soll hierbei eine
Druck- und Volumenentlastung des Herzens sichergestellt werden. Sind die Kriterien
für eine Herzerholung erfüllt (Cardiac Index, Kontraktilität, Auswurffraktion etc.),
kann die Pumpe explantiert werden und eine Herztransplantation kann entfallen. Die
Folge wäre eine Entlastung der Warteliste für die notwendigen Herztransplantationen.
Regeneriert sich das Herz nicht, kann die partielle Unterstützung die Wartezeit auf ein
geeignetes Spenderherz überbrücken.
In dieser Arbeit wird ein neuartiges Konzept einer vollständig implantierbaren Ver-
drängerpumpe vorgestellt. Es unterscheidet sich von den bereits klinisch eingesetzten
Systemen wie NOVACOR (Edwards Lifescience /WoldHeart, Ottawa, Canada),
HEARTMATE I (Thoratec Corp., Pleasanton, CA, USA) und ARROW-LionHeart
(Arrow International Inc., Reading, PA, USA) vor allem im Implantations- und
Antriebskonzept. Bedingt durch das große Volumen der o.g. Systeme, werden sie im
Abdominalbereich implantiert. Das neue System zeichnet sich durch seine an die anato-
mischen Gegebenheiten des Thorax angepasste flache Bauweise aus und kann linkssei-
tig im Thorax implantiert werden. Daraus ergeben sich vielfältige Vorteile, wie
Reduzierung des Operationsraumes auf den Thoraxbereich, kurze Konnektierungen
und weniger Fremdmaterialkontakt des Blutes.
Die Realisierung dieser flach geformten Verdrängerpumpe erfordert die Entwicklung
eines geeigneten neuartigen Getriebes. Dieses Getriebe wird anhand seiner Übertra-
gungsfunktionen beschrieben und analysiert. Es arbeitet nach dem Prinzip einer Tau-
melscheibe und wandelt eine rotatorische in eine geradlinige Bewegung um. Die
Pumpeinheit wird, aufbauend auf diesem Getriebeprinzip, über die Funktions- und
Prinzipsynthese sowie die anschließende qualitative und quantitative Gestaltung kon-
struiert. Im Anschluss an den Konstruktionsprozesses werden in der theoretischen Ana-
lyse und in experimentellen in vitro Untersuchungen die Pumpeneigenschaften wie
Fördercharakteristik, Wirkungsgrade des elektromechanischen Antriebes und der Pum-
peinheit sowie die Leistungsbilanz untersucht. 2
 Aspekte der Hämodynamik, anatomischen Platzierbarkeit, Materialverträglichkeit und
Anpassung an die wechselnden Kreislaufbedingungen sollen in Tierversuchen über-
prüft werden.3
1 Einleitung4
2 STAND DER TECHNIK FÜR HERZUNTERSTÜTZUNGS-
SYSTEME
Julien Jean César La Gallois schrieb im Jahre 1812: „Wenn es gelänge, das Herz durch
einen Mechanismus zur Injektion von [arteriellem] Blut zu ersetzen, ließ sich mit
Leichtigkeit jeder Körperteil beliebig lange am Leben halten“ /Spektrum der Wissen-
schaft 1991/. 1965 berichtete /Spencer 1965/ von dem ersten erfolgreichen Einsatz
einer Rollenschlauchpumpe als linken Herzbypass in einem Patienten mit postcardioto-
mischem Schock. Eine Überbrückung bis zur Herztransplantation wurde mit Hilfe
eines pneumatischen Herzunterstützungssystem erstmals 1978 von Norman durchge-
führt /Norman 1978/. Erst im Jahre 1985 konnte das Novacor LVAS System als erstes
implantierbares elektrisch angetriebenes System zur Überbrückung der Wartezeit bis
zur Transplantation erfolgreich eingesetzt werden /Portner 1985/. Heutzutage werden
Herzunterstützungssysteme schon bei rund einem Viertel der Herztransplantationen zur
Überbrückung angewendet /Minami 2001/.
2.1 Medizinische Indikationen
Die akuten, auf Infektionen zurückzuführenden Erkrankungen sind in den Industrielän-
dern kontinuierlich zurück gegangen und weitgehend unter Kontrolle gebracht worden.
Demgegenüber stehen die ständig steigenden chronischen Herz-Kreislauferkrankun-
gen, die in Europa und in den USA als 50 % der Todesursachen angegeben werden. Die
Ursachen der Herz-Kreislauferkrankungen beruhen auf koronare Herzkrankheit, Herz-
infarkt, Herzschwäche (Herzinsuffizienz), Herzrhythmusstörung, Herzklappenfehlern
oder Entzündungen des Herzens (Myokarditis).
Eine Herzschwäche oder Herzmuskelschwäche liegt vor, wenn das Herz unfähig ist,
den gesamten Organismus, seinen Bedürfnissen entsprechend, mit Blut zu versorgen.
Sie ist unter anderem eine Folge von Herzinfarkt, Kardiomyopathie, angeborenen oder
erworbenen Herzfehlern, Klappeninsuffizienz, arterieller oder pulmonaler Hypertonie,
Herzrhythmusstörungen, koronare Herzkrankheit und Myokarditis. Man unterteilt die5
2 Stand der Technik für HerzunterstützungssystemeHerzinsuffizienz nach dem betroffenen Herzabschnitt in Linksherz- oder Rechtsherzin-
suffizienz, nach dem Verlauf in akute bzw. chronische Herzinsuffizienz und nach dem
Schweregrad in Ruhe- bzw. in Belastungsinsuffizienz. 
Die dominanten Ursachen des Herzversagens sind in den ischemischen Herzkrankhei-
ten (Verminderung oder Unterbrechung der Durchblutung des Herzens) und in den
Kardiomyopathien (Herzmuskelerkrankung) zu finden. Entsprechend der WHO Klassi-
fikation (World Health Organization) der Kardiomyopathien aus dem Jahr 1995 werden
Kardiomyopathien als Myokarderkrankungen definiert, die mit einer Herzfunktionsstö-
rung einhergehen. In der neuen WHO-Klassifikation werden folgende Kardiomyopa-
thien unterschieden /Richardson 1996/: 
• Dilatative Kardiomyopathie (DCM)
• Hypertrophe Kardiomyopathie (HCM)
• Restriktive Kardiomyopathie (RCM)
• Arrhythmogene rechtsventrikuläre Kardiomyopathie (ARCM)
• Unklassifizierbare Kardiomyopathie 
Die dilative Kardiomyopathie beschreibt eine Ausdehnung der Ventrikel ohne Dicken-
zunahme der Herzmuskulatur mit Verminderung der systolischen Auswurfleistung. In
der Regel wird hier medikamentös behandelt. Als umstrittene Alternative kann man
auch eine Batista-Operation durchführen, bei der ein Teil des Herzmuskels aus den
Ventrikeln entfernt wird, um so den Herzdurchmesser und damit die auftretenden Span-
nungen in den Muskeln zu reduzieren /De Gruyter 1998, Batista 1999/. Häufig ver-
schlimmert sich die DCM sehr schnell, so dass in vielen Fällen eine Herztransplan-
tation erforderlich wird.
Die Hypertrophische Kardiomyopathie ist eine fortschreitende Vergrößerung einzelner
oder aller Wandschichten der Herzmuskulatur, insbesondere des linken Ventrikels. Die
Therapie bei HCM sieht neben der Ursachenbehandlung eine medikamentöse Behand-
lung vor. Nur bei besonders ungünstiger Lage der Muskelverdickung wird das hyper-6
2.1 Medizinische Indikationentrophe Gewebe operative entfernt. Patienten mit HCM wird eine eingeschränkte
Lebenserwartung prognostiziert /De Gruyter 1998/.
Die restriktive Kardiomyopathie wird durch eine eingeschränkte diastolische Funktion
der Ventrikel mit normalem oder reduziertem diastolischen Volumen bei normaler sys-
tolischer Funktion charakterisiert. Es können ein oder beide Ventrikel befallen sein,
wobei die Wandstärke normal ausgebildet ist /De Gruyter 1998/.
Die arrhythmogene rechtsventrikuläre Kardiomyopathie (ARCM) zeichnet sich durch
eine segmentale bis globale Kontraktionsstörung des rechten Ventrikels aus.
In die Gruppe der unklassifizierbare Kardiomyopathie fallen diejenigen Erkrankungen,
die nicht in eine der bisher genannten Kategorien passen. Dazu gehört die Fibroelastose
(Verdickung des Endokards mit Vermehrung der elastischen und kollagenen Fasern),
die minimale Kardiomyopathie, sowie die mitochondriale Kardiomyopathie.
Die Myokarditis ist eine akute Entzündung der Herzmuskulatur, die durch Bakterien,
Viren oder Pilze hervorgerufen werden kann. Sie kann auch Folge einer rheumatischen
Erkrankung sein. Die derzeitige Behandlungstherapie ist auf Medikamente beschränkt.
Zusätzlich ist strikte Schonung von Seiten des Patienten von größter Wichtigkeit /De
Gruyter 1998/.
Herzklappenfehler können sowohl durch Klappenstenosen als auch durch Klappenin-
suffizienz beschrieben werden. Durch eine Verengung (Stenose) ist die völlige Leerung
des betroffenen Vorhofes oder der Kammer erschwert, weil sich die Klappen nicht rich-
tig öffnen, was zu einer Verdickung des Herzmuskels führt. Die Insuffizienz beschreibt
die Undichtigkeit der Klappen, so dass ein Teil des Blutes gegen die normale Fließrich-
tung zurückfließt, und die Leistung des Herzens eingeschränkt ist. Sie kann auf einer
angeborenen Fehlbildung der Klappen beruhen, oder durch eine Krankheit erworben
sein /De Gruyter 1998, Unger 1998/.
Ischämie ist eine Verminderung oder eine Unterbrechung der Durchblutung eines
Organes, Organteiles oder Gewebes, so dass es zu einer intravitalen morphologischen7
2 Stand der Technik für HerzunterstützungssystemeVeränderung, einer sogenannten Nekrose, kommen kann. Wird eine Herzkranzarterie
verschlossen, kommt es zu einem akutem Herzinfarkt. Hierbei stirbt in der Regel Mus-
kelgewebe ab, das hinter dem undurchlässigen Blutgefäß liegt und lange nicht mit Sau-
erstoff versorgt worden ist. Die Therapie sieht eine Öffnung der Infarktarterie oder eine
Bypass-Operation, eine medikamentöse Behandlung und eine Versorgung mit Sauer-
stoff vor /De Gruyter 1998, Unger 1998/.
Nach den Richtlinien der New York Heart Association (NYHA) werden vier Schwere-
grade einer myokardial bedingten Funktionsbeeinträchtigung des Herzens unterschie-
den (Tabelle 2.1).
Unter Berücksichtigung des Schweregrades, der Ursache und der Art der Manifestation
der Herzkrankheit, also akut, lebensbedrohlich beginnend oder chronisch verlaufend,
werden drei Behandlungsmethoden als etablierte Therapien angesehen:
1 standardisierte medikamentöse Behandlung, z. B. Digitalis, ACE-Hemmer oder ß-
Blocker,
2 chirurgische Eingriffe, wie Gefäßrekanalisation und Klappenersatz, und
3 die Herztransplantation.
Herzunterstützungssysteme (Ventricular Assist Device = VAD) und Kunstherzsysteme
(Total Artificial Heart = TAH) sind aus Mangel an Spenderherzen zur Wartezeitüber-
brückung entwickelt worden, dem sogenannten „Bridge to Transplant“ /Hachida 2000,
Körfer 1995, Minami 2000, Poirier 1997/. Aufgrund der Weiterentwicklung und der
Funktionelle Klassifikation der Herzinsuffizienz nach NYHA
(New York Heart Association)
I Beschwerdefreiheit in Ruhe und unter Belastung.
II Eingeschränkte Leistungsfähigkeit ab einer mittelschweren köperli-
chen Belastung.
III Deutliche Leistungseinschränkung schon bei geringer Belastung, 
jedoch noch beschwerdefrei in Ruhe.
IV Beschwerden bereits in Ruhe
Tabelle 2.1 Funktionelle Klassifikation der Herzinsuffizienz nach NYHA /De Gruyter 
1998/8
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer Anwendunggesammelten Erfahrungen mit VAD- und TAH- Systemen, wurden die klinischen Ziel-
richtungen für den Funktionsersatz des Herzens, der partiell oder vollständig, vorüber-
gehend oder langfristig ausgerichtet sein kann, erweitert:
• Entlastung des Herzens bei akuten Schwächezuständen oder im kardiogenen
Schock,
• Entlastung oder Ersatz der Funktion des Herzens nach extrakorporaler Zirkula-
tion, sofern die Erholung des natürlichen Herzens zur Entwöhnung von der Herz-
Lungen-Maschine (HLM) nicht ausreicht,
• Entlastung des Herzens nach chirurgischen Eingriffen bis zur Wiedergewinnung
eigener hinreichender Leistungsfähigkeit des Herzens,
• Entlastung des Herzens bis zum chirurgischen Eingriff,
• Entlastung oder Ersatz der Funktion des Herzens bis zur Implantation eines Spen-
derherzens,
• Dauerhafter Ersatz der Funktion des Herzens, falls eine Herztransplantation nicht
möglich ist /Lauterbach 1996/.
Die Wartezeit bis zur Transplantation vergrößert sich aufgrund der mangelnden Anzahl
an Spenderherzen zunehmend und kann zur Zeit bis zu einem Jahr dauern. Seltene
Blutgruppe, Übergewicht oder Antikörper, die zur Abstoßung des Transplantates füh-
ren würden, wirken sich zusätzlich nachteilig aus. Durch diese Faktoren erhöht sich ste-
tig die Anzahl der benötigten VAD-Systeme. Schätzungen vom National Heart, Lung
and Blood Institute (NHLBI) vom United States National Institutes of Health (NIH),
erwarten bis zum Jahre 2010 zwischen 35.000 und 70.000 Patienten pro Jahr, die von
einer mechanischen Kreislaufunterstützung profitieren würden /Watson 1998/. 
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klini-
scher Anwendung
Die folgenden Beschreibungen der Funktionsprinzipien von Blutpumpen sollen einen
Überblick über die Lösungskonzepte bilden und als Referenzen für das zu entwickelnde
System dienen. Für nähere Information über die nötigen Peripheriegeräte, Platzierun-
gen und die Implantationstechniken der Systeme sei hier auf die jeweils angegebene
Literatur verwiesen.9
2 Stand der Technik für HerzunterstützungssystemeUnterschieden werden die Pumpen in Verdränger- und Kreiselpumpen, sowie für den
kurzfristigen, mittelfristigen bis langfristigen Einsatz, oder sogar als permanentes Sys-
tem. Pumpsysteme für den kurzfristigen Einsatz werden stundenweise vor, während
oder nach einer Operation eingesetzt. Mittelfristig werden Blutpumpen Tage bis
Wochen nach einem herzchirurgischen Eingriff, langfristig Monate zu Erholungs-
zwecken oder zur Überbrückung bis zur Transplantation genutzt. Die Tabelle 2.2 zeigt
eine Übersicht der anschließend vorgestellen Systeme.
2.2.1 Kreiselpumpen
BioMedicus 80, Medtronic Inc., Minneapolis, MN, USA
Die BioMedicus Pumpe kann in zwei separate Baugruppen unterteilt werden: den
Antrieb und die Pumpeinheit. Die Pumpeinheit ist, wie in Bild 2.1 dargestellt, über
Ringmagnete mit dem Antrieb kraftschlüssig gekoppelt. Die Lagerung erfolgt über
Name Forschungseinrich-tung / Firma Pumpenart
BioMedicus 80 Medtronic Kreiselpumpe
DeBakey VAD MicroMed Technology Inc. Kreiselpumpe
DeltaStream Medos AG Kreiselpumpe
HeartMate II Thoratec Corporation Kreiselpumpe
HeartMate III Thoratec Corporation Kreiselpumpe
Hemopump Medtronic Kreiselpumpe
Impella elect / recover Impella Cardiotechnik AG Kreiselpumpe
Incor I (axial) VAD Berlin Heart AG Kreiselpumpe
Jarvik 2000 Texas Heart Institute Kreiselpumpe
T-ILVAS Terumo Corporation Kreiselpumpe
VentrAssist VAD Micromedical / VentrAssist Kreiselpumpe
HeartMate VE Thoratec Corporation Verdrängerpumpe
HeartSaver VAD WorldHeart Verdrängerpumpe
Incor II (pulse) VAD Berlin Heart AG Verdrängerpumpe
Lionheart Arrow International Verdrängerpumpe
Novacor Edwards Lifescience / 
WorldHeart
Verdrängerpumpe
Tabelle 2.2 Kreisel- und elektromechanische Verdrängerpumpsysteme10
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer Anwendungzwei hintereinander angeordnete einreihige Kugellager und ist zum Blutraum mittels
einer berührenden Lippendichtung abgeschlossen. Die Übertragung des Momentes auf
das  Blut  erfolgt  ausschließlich  über Reibung. Durch die Zähigkeit und das Haften des
Blutes an den Wänden des Rotors wird
das Blut tangential beschleunigt und
erfährt abhängig von Drehzahl und
Rotordurchmesser eine Zentrifugalbe-
schleunigung, die zum Druckaufbau
und zur Förderung führt. Die Pumpe
fördert bei Drehzahlen bis maximal
4500 min-1 und je nach Fördervolumen
von 48 ml, bzw 80 ml bis zu 5 L/min
bzw. 10 L/min. Das BioMedicus Sys-
tem ist ein weit verbreitetes System und
wird für extrakorporale, kurzfristige, ventrikuläre und pulmonale Unterstützungen, z.B.
als Herz-Lungen-Maschine oder als VAD, klinisch eingesetzt. /Noon 1999/
DeBakey VAD, Mircomed Technology Inc., Houston, TX, USA 
Das axial fördernde DeBakey VAD System besteht einlassseitig und auslassseitig aus
einem Strömungsgleichrichter (Bild 2.2). Das einzige bewegliche Bauteil stellt der Im-
Bild 2.2: Aufbau der DeBa-
key VAD Pumpe 
mit den einzelnen 
Bauteilen im 
Längsschnitt
Bild 2.1: Querschnitt der schematischen 
Darstellung der BioMedicus 
Pumpeinheit11
2 Stand der Technik für Herzunterstützungssystemepeller mit der Archimedesschraube dar. Er übernimmt gleichzeitig die Funktion des
Rotors in einem bürstenlosen Motor, da die Magnete in der Laufradbeschaufelung
untergebracht sind. Die Spulen des Stators umgeben den Impeller. Bei Drehzahlen zwi-
schen 7.500 und 12.500 min-1 kann ein Förderstrom von bis zu 10 L/min erreicht wer-
den. Das Gehäuse besteht aus Titan und hat einen Durchmesser von 30,5 mm bei einer
Länge von 76 mm. Die Axialpumpe wiegt 113,6 g. Dieses vollständig implantierbare
System soll für längerfristige Herzunterstützungen dienen. Es wird seit 1998 in Europa
und seit 2000 in den USA in klinischen Studien für die Überbrückung bis zu einer
Herztransplantation getestet. /Fossum 1999; Noon 2001/
DeltaStream, Medos AG, Aachen, Deutschland
Merkmale der miniaturisierten DeltaStream Pumpe sind der integrierte Elektromotor,
ein Diagonallaufrad  und  ein  Gehäuse aus Polymethylmethacrylat (PMMA) (Bild 2.3).
Der bürstenlose Gleichstrommotor ist mit
seinem Edelstahlgehäuse unmittelbar im
Strömungskanal angeordnet und wird
ringförmig von Blut umflossen. Dadurch
wird die entstehende Wärme des Motors
an das Blut abgegeben und eine Überhit-
zung des umliegenden Gewebes und des
Blutes verhindert. Die Motorachse wird
mit einer Polymerdichtung zwischen Motor- und Blutraum unterteilt und treibt das
Laufrad mit der Deckscheibe an. Um ein Auswaschen der kritischen Zonen im Bereich
von Welle und Dichtung zu gewährleisten, sind Spülbohrungen in die Laufradnabe inte-
griert worden. Bei einem Außendurchmesser von 40 mm und einer Länge von 150 mm
fördert die DeltaStream bis zu 10 L/min bei einem Gegendruck von 500 mmHg und
Drehzahlen bis zu 10.000 min-1. Durch eine sinusförmige Drehzahlvariation kann bei
diesem System ein pulsatiler Förderstrom erzeugt werden. Diese extrakorporale Pumpe
Bild 2.3: Ansicht der DeltaStream Pumpe12
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer Anwendungbefindet sich in klinischer Anwendung für die Herz-Lungen-Maschine (HLM), eine auf
Pumpe und Oxygenator vereinfachte HLM und zur kurzfristigen Herzunterstützung.
/Göbel 2001/
HeartMate II, Thoratec Corp., Pleasanton, CA, USA
Die Kreiselpumpe HeartMate II besteht von der Einlassseite zur Auslassseite aus einem
Stator, einem Laufrad und einem Diffusor (Bild 2.4). Nachdem das Blut durch den Ein-
lassstator geflossen ist, wird über den
Rotor Umfangsgeschwindigkeit und
kinetische Energie in den Blutstrom ein-
gebracht. Im nachfolgenden Diffuser
werden beide Komponenten in Druck
umgesetzt. Der Strömungskanal wird
von den Spulen eines bürstenlosen
Motors umschlossen, während der
Impeller im Kern aus einem Permanent-
magneten besteht und den Rotor des Motors bildet. Das Laufrad ist an beiden Enden
mit Keramiklagern im Stator und Diffusor gelagert. Die Bauteile werden aus der Titan-
legierung TiAl6V4 hergestellt und besitzen eine durch sintern hergestellte poröse Ober-
fläche. Diese Texturierung begünstigt auf den blutkontaktierenden Flächen die
Ausbildung einer sogenannten Pseudoneointima, einer Nachbildung der natürliche
Auskleidung der Gefäße. Durch diese Auskleidung aus biologischem Material können
Thrombenbildungen und Infektionen minimiert werden. Die Baulänge der Pumpeinheit
beträgt 70 mm und der Durchmessern 40 mm. Bei Drehzahlen bis zu 14.000 min-1 und
einer Druckdifferenz von 120 mmHg können bis zu 10,5 L/min gefördert werden. Das
HeartMate II Konzept soll als langfristiges vollimplantierbares Linksherzunterstüt-
zungssystem dienen und ist zur Zeit in Europa in klinischer Erprobung. /Burke 2001,
Butler 1999/
Bild 2.4: Kreiselpumpe HeartMate II mit 
Impeller13
2 Stand der Technik für HerzunterstützungssystemeHeartMate III, Thoratec Corp., Pleasanton, CA, USA
Das HeartMate III System ist ein vollständig implantierbares Linksherzunterstützungs-
system. Das Titangehäuse lässt sich in der Pumpkammerebene in oberes und unteres
Gehäuse  unterteilen.  Das  untere beinhaltet die Einlass- und Auslasskonnektierung so-
wie die untere Pumpkavität, während in
dem oberen die obere Hälfte der Kavität
und der Motor mit Gehäuse unterge-
bracht sind (Bild 2.5). Der Rotor besteht
aus Permanentmagneten und aus Zentri-
fugalimpeller. Dieser wird durch pas-
sive magnetische Kräfte in einer schwe-
benden Position gehalten. Hierdurch
kann auf jegliche mechanische Lage-
rung und Dichtungen verzichtet werden.
Zusätzlich sind im Impeller Bohrungen
eingebracht, die einen Blutrückfluss er-
lauben, um Bereiche unter und über dem Rotor auszuspülen und eine Thrombenbildung
zu reduzieren. Eine Erweiterung des Querschnittes der Pumpkavität von Einlass bis
zum Auslass vermeidet Totwassergebiete. Die Pumpkammer ist mit texturierten Titano-
berflächen versehen, um den positiven Effekt der Ausbildung einer Pseudoneointima zu
nutzen. Bei einem Durchmesser von 69 mm und einer Höhe von 30 mm wiegt die Pum-
peinheit inklusive Motor 535 g. Bei Rotordrehzahlen bis zu 5.500 min-1, kann eine För-
derleistung von bis zu 10 L/min bei 135 mmHg Differenzdruck erreicht werden. Die
Pumpe soll zur Langzeitunterstützung dienen und befindet sich zur Zeit in der tierexpe-
rimentellen, vorklinischen Evaluierung. /Loree II 2001, Bourque 2001/
Hemopump, Medtronic Inc., Minneapolis, MN, USA
Das Hemopump-Konzept ist als temporäres Unterstützungssystem bis zur 80 prozenti-
gen Entlastung des Herzens für einem Zeitraum bis zu 7 Tagen entwickelt worden. Die
Bild 2.5: Explositionsdarstellung der Zen-
trifugalpumpe HeartMate III14
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer AnwendungBaugruppen dieser Einwegpumpe bestehen aus dem Impeller in Form einer Archime-
desschraube in einem Stahlgehäuse und der daran befestigten Einlasskanüle aus Silikon
(Bild 2.6). Der Impeller wird mit Hilfe einer biegsamen Welle durch eine Kanüle über
eine  extrakorporale Motor- und Regeleinheit angetrieben. Mit einer zusätzlichen extra-
korporalen Spüleinheit wird eine Dext-
rose-Lösung über die Kanüle durch den
Motor und der Dichtung in den Blutkreis-
lauf injiziert. Hierdurch wird die Pumpe
geschmiert und das Blut aus der Dichtung
der Pumpe wieder in den Blutkreislauf
zurückgedrängt. Bei Impellerdrehzahlen
von 25.000 min-1 kann eine Förderleis-
tung von 3,5 L/min erreicht werden. Der
klinische Einsatz des Systems erfolgte ab 1990 in Europa, wurde jedoch aufgrund der
ungünstigen klinischen Handhabbarkeit des Systems wieder eingestellt. /Sweeney 1999,
Frazier 1989/
Impella elect, Impella Cardiotechnik AG, Aachen, Deutschland
Die Mikroaxialpumpe Impella elect wurde für links- sowie rechtsventrikuläre intrakor-
porale Kreislaufunterstützung entwickelt. Für den jeweiligen Anwendungsfall stehen
zwei verschiedene Ausführungsformen zur Verfügung (Bild 2.7). Die elektromechani-
sche  Pumpe  besteht  aus  einem  Katheter  in  dessen  Spitze  der Motor mit Impeller in
Bild 2.7: Impella elect: Linksherzunterstützungs- (links), Rechtsherzunterstützungs-
system (rechts)
Bild 2.6: Schematische Zeichnung und 
Ansicht der Hemopumpe15
2 Stand der Technik für Herzunterstützungssystemeeinem starren Titangehäuse und einer flexiblen Einlasskanüle integriert ist. Die Ener-
gieversorgung erfolgt über den elastischen Katheter mit dem integrierten Versorgungs-
kabel. Der Impeller wird direkt über die Motorwelle angetrieben, wobei eine
Polymerdichtung den blutleeren Motorraum von der Blutseite trennt. Die Platzierung
der Pumpe kann indirekt über Drucksensoren auf dem Pumpengehäuse kontrolliert
werden. Sie detektieren die durch die Herztätigkeit vorhandenen Druckzustände des
Kreislaufes und damit die Position der Pumpe im Kreislauf. Diese Pumpsysteme mit
einem Aussendurchmesser von 6,4 mm eignen sich für eine maximale Förderleistung
von 4,5 L/min bei einer maximale Rotorgeschwindigkeit von 32.500 min-1. Das System
befindet sich in klinischer Anwendung mit typischen Anwendungszeiten von 3 Stun-
den. Das gleiche Funktionsprinzip kann mit einer extrakorporalen Spritzeninfusions-
pumpe zur Spülung der Dichtung über den Katheter versehen werden (Impella
recover). Hiermit kann die Standzeit der Pumpe verlängert und der Kreislauf des Pati-
enten für 7 Tage unterstützen werden. /Siess 2001, Impella Cardiotechnik 2001/
Incor I (axial) VAD, Berlin Heart AG, Berlin, Deutschland
Das Pumpsystem Incor I ist als ein vollständig implantierbares System für den langfris-
tigen  Einsatz in den Bereichen Herzunterstützung bis zur Transplantation oder Herzun-
terstützung bis zur Herzerholung entwi-
ckelt worden. Das Blut fließt durch die
Einlasskanüle und passiert das Vorleitrad
bis zum Laufrad (Bild 2.8). Dieses wird
über eine magnetische Kopplung angetrie-
ben und berührungsfrei in der Schwebe
gehalten. Anschließend strömt das Blut
durch das Nachleitrad, um die Drehbewe-
gung des Förderstroms abzubauen und in
die Auslasskanüle weiter zu leiten. Der
Durchmesser der Incor I Pumpe beträgtBild 2.8: Bauteile des Incor I VADs16
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer Anwendung30 mm bei einem Gewicht von 200 g. Bei Drehzahlen von bis zu 12.000 min-1 kann ein
Blutstrom bis zu 7 L/min erreicht werden. Zur Zeit wird das System in vorklinischen
Studien getestet. /Antretter 2002/ 
Jarvik 2000, Texas Heart Institute, Housten, TX, USA
Das Jarvik 2000 Pumpsystem ist eine elektrisch angetriebene Axialpumpe, welche für
die permanente  Implantation als VAD-System entwickelt wird. In einem geschweißten
hermetisch geschlossenen Pumpenge-
häuse ist der Stator eines bürstenlosen
elektromagnetischen Gleichstrommo-
tors untergebracht. Der Rotor ist im
Impeller integriert und besteht aus Per-
manentmagneten und Titanschaufeln
(Bild 2.9). Er ist über zwei Keramikla-
ger an den Enden gelagert. Weitere
Komponenten der Pumpeinheit sind der
Strömungsgleichrichter auf der Einlassseite und ein Diffusor auf der Auslassseite. Die
Rotordrehzahlen  betragen  8.000 bis 12.000 min-1  bei einer Förderleistung von
7 L/min gegen physiologische Drücke. Alle Oberflächen, die mit Blut in Kontakt kom-
men, bestehen aus poliertem Titan. Die Pumpeinheit hat ein Gewicht von 90 g bei
einem Durchmesser von 25 mm und einer Länge von 55 mm. Die vorklinischen Stu-
dien mit dem Jarvik 2000 VAD sind abgeschlossen, die klinischen Studien haben
begonnen. /Frazier 2001, Macris 1997/
Terumo T-ILVAS, Terumo Medical Corp., Somerset, NJ, USA 
Das Terumo-System gehört zu der Gruppe der Zentrifugalpumpen. Die Pumpeinheit
setzt sich aus 4 Baugruppen zusammen: magnetische Lagerung, Impeller, Titangehäuse
und Elektromotor (Bild 2.10).  Der Impeller wird über eine magnetische Kupplung vom
Bild 2.9: Schematische Darstellung und 
Seitenansicht der Jarvik 2000 
Pumpe17
2 Stand der Technik für HerzunterstützungssystemeElektromotor angetrieben, während
drei Elektromagnete den Rotor in der
Schwebe halten. Die Positionsrege-
lung des Impellers erfolgt über den
zugeführten Strom der Elektromagnete
und Positionssensoren. Das Volumen
der Pumpeinheit beträgt 180 ml. Die
Pumpe fördert bis zu 10 L/min bei
Druckspitzen bis zu 150 mmHg und
einer Leistungsaufnahme von 8 bis 13 W. Die Pumpe befindet sich im tierexperimentel-
len Stadium. Aufgrund der Verschleißfreiheit ist das Einsatzziel des Systems die voll-
ständig implantierbare langfristige bis permanente Herzunterstützung. /Nojiri 2001/
VentrAssist VAD, Micromedical / VentrAssist, Sydney, Australia
Das VentrAssist VAD gehört zu der Gruppe der Zentrifugalpumpen und baut im
Wesentlichen auf dem Funktionsprinzip eines durch hydrodynamische Kräfte schwe-
benden Impellers auf. Das Blut strömt axial in den Impeller und strömt über und unter
der Verstrebung zwischen den einzelnen Impellerschaufeln (Bild 2.11). Durch eine Ver-
jüngung der dicken Schaufelquerschnitte in Drehrichtung wird der Spalt zwischen dem
Gehäuse und den Querschnitten reduziert und eine hydrodynamische Lagerung
erreicht, die den Impeller in der Schwebe hält. Im Impeller sind Permanentmagnete
integriert, die das Drehmoment zwischen den Spulen des Motors und dem Impeller
übertragen. Alle mit Blut in Kontakt kommenden Bauteile, wie das Gehäuse und der
Impeller sind aus TiAl6V4 gefertigt. Die Pumpeinheit wiegt 355 g bei einem Volumen
von 90 ml. Die Drehzahlen der Zentrifugalpumpe liegen zwischen 1500 und
3000 min-1 mit einer Förderleistung bis zu 8 L/min. Das vollständig implantierbare
System befindet sich nach tierexperimentellen Untersuchungen zur Zeit in klinischer
Erprobung und ist für die langfristige Herzunterstützung vorgesehen. /Watterson 2000/
Bild 2.10: Baugruppen der Terumo T-ILVAS 
Pumpeinheit18
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer Anwendung2.2.2 Verdrängerpumpen
HeartMate VE, Thoratec Corp., Pleasanton, CA, USA
Das HeartMate Vented Electric Ventricular Assist System (VE LVAS) ist eine Titan-
blutpumpe, die aus Pump- und Motorkammer sowie aus Versorgungskabel, Ein- und
Auslasskonnektierung besteht. Beide Konnektierungen beinhalten je eine Schweine-
klappe mit Gefäßprothese. Die flexible Polyurethan-Membran teilt die Pumpkammer
von der Motorkammer (Bild 2.12). Alle Oberflächen, die mit Blut in Kontakt kommen,
sind durch den Herstellungsprozess Sintern texturiert und begünstigen die Ausbildung
der thromben- und infektionsminimierenden Pseudoneointima. In der Motorkammer ist
ein  elektronisch  gesteuerter  Niedergeschwindigkeits - Drehmomentenmotor  unterge-
Bild 2.11: Explositionsdarstellung 
der VentrAssist Pump-
einheit mit oberem und 
unterem Pumpenge-
häuse (1, 2), geteiltem 
Pumpkammergehäuse 
(3, 4), Motorspulen (5) 
und dem mit Perma-
nentmagneten besetzten 
Impeller (6)19
2 Stand der Technik für Herzunterstützungssysteme 
bracht, dessen Drehbewegung über ein rampenförmiges Kurvengetriebe in eine Linear-
bewegung umgesetzt wird. Das Fördervolumen beträgt 83 ml, und bei Schlagzahlen bis
zu 120 min-1 kann eine Förderleistung von 10 L/min erreicht werden. Dieses Herzun-
terstützungssystem befindet sich bereits in klinischer Anwendung und dient als lang-
fristiges vollimplantierbares System zur Überbrückung bis zur Herztransplantation oder
zur Entlastung des Herzmuskels, mit dem Ziel einer Regeneration des Ventrikelmyo-
kards. /Frazier 1994, Maher 2001/
HeartSaver VAD, WoldHeart, Ottawa, Canada
Das vollimplantierbare HeartSaver VAD arbeitet mit einem elektrohydraulischen
Antrieb und besteht im Wesentlichen aus der Pumpkammer, der Volumenverdränger-
Kammer und einer elektrohydraulischen Axialpumpe (Bild 2.13). In der systolischen
Phase wird in der starren Pumpkammer die flexible Membran von außen durch die Axi-
alpumpe mit einem Silikonöl beaufschlagt und dadurch das Blut aus dem Pumpensack
verdrängt. Während der diastolischen Phase füllt sich die Blutkammer passiv, wenn das
Hydraulikfluid nur über ein Rückschlagventil zurück in die Volumenverdränger-Kam-
mer geleitet wird. Wahlweise kann durch die Umkehrung der Förderrichtung der Axial-
Bild 2.12: Funktionsprinzip 
des Heartmate VE 
LVAS20
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer Anwendungpumpe das Fluid zurück gepumpt
und damit die Blutkammer aktiv
gefüllt werden. Als Einlass- und
Auslassklappe sind für den klini-
schen Einsatz biophrotetische Klap-
pen (Carpentier-Edwards, Baxter)
vorgesehen. Das Schlagvolumen
beträgt 70 ml und die Frequenz
wird mit bis zu 160 min-1 angege-
ben. Mit seinem Gesamtvolumen
von 530 ml und einem Gewicht von 680 g soll die Pumpeinheit im oberen Thorax zur
langfristigen Herzunterstützung bei Patienten mit Herzversagen im Endstadium imp-
lantiert werden. /Mussivand 2001, Mussivand 1999/
Incor II (pulse) VAD, Berlin Heart AG, Berlin, Deutschland
Das pulsatile Berlin Heart INCOR II (pulse) wird über einen sogenannten Solenoid-
Mechanismus angetrieben. Dieser Antrieb arbeitet mittels Kombination zweier Funkti-
onsprinzipien. Zwei symmetrisch angeordnete Druckplatten werden mit in Federn
gespeicherter Energie beaufschlagt, dadurch translatorisch bewegt und verdrängen das
Blut aus der zwischen ihnen liegenden flexiblen Pumpkammer in die Aorta. Danach
wird ein Strom angelegt, ein Magnetfeld aufgebaut und die Druckplatten wieder
zurückgezogen. Gleichzeitig werden hierdurch die Federn wieder gespannt. Die Pump-
kammer kann sich wieder passiv durch den Blutdruck aus dem linken Ventrikel füllen.
Anschließend kann die gespeicherte Federenergie wieder freigegeben werden. Mit die-
sem System kann eine Frequenz von bis zu 120 Schlägen pro Minute bei einem Pump-
volumen von 70 bis 80 ml erreicht werden. Ein integrierter Füllmengensensor in der
Pumpe dient zur Messung des Blutflusses, während die integrierten Sensoren in der
Antriebseinheit  zur  Bestimmung des Aortendrucks genutzt werden. Die Titangehäuse-
Bild 2.13: Baugruppen des HeartSaver VADs21
2 Stand der Technik für Herzunterstützungssystemeabmessungen betragen in der Höhe 40 mm und im Durchmesser 100 mm. In Bild 2.14
ist ein Modell des Systems dargestellt. Die Pumpeinheit (1) ist einlassseitig (2) mit dem
linken Apex und auslassseitig (4) mit der Aorta kanüliert. Die Druckkompensations-
kammer (3) soll die Druck- und Volumenschwankungen innerhalb des hermetisch
gekapselten Antriebes der Pumpeinheit ausgleichen. Weitere implantierte Komponen-
ten sind die Regel- und Steuereinheit (6) und das Energieübertragungssystem (5). Diese
Komponente überträgt die benötigte elektrische Energie mittels Induktion über die
unversehrte Haut. Ziel dieser Entwicklung ist das vollständig implantierbare Herzunter-
stützungssystem zur langfristigen Entlastung des natürlichen Herzens. Klinische Ein-
sätze des Systems sind in Vorbereitung. /Berlin Heart 2001/
Lionheart, Arrow International Inc., Reading, PA, USA
Das Arrow LionHeart Linksherzunterstützungssystem ist ein pulsierend arbeitendes,
vollimplantierbares, elektromechanisches Verdrängersystem. Die Drehung eines bürs-
tenlosen Gleichstrommotors wird über einen Gewindespindel-Mechanismus in eine ge-
Bild 2.14: Das vollimplantierte 
Incor II (pulse) System 
im Modell mit Pumpein-
heit (1), Einlasskanüle 
(2), Druckkompensati-
onskammer (3), Aus-
lasskanüle (4), 
Energieübertragungs-
Systems (5), Regelein-
heit (6)22
2.2 Elektrisch angetriebene Herzunterstützungssysteme in klinischer Anwendungradlinige Bewegung der daran konnektierten Druck-
platte umgesetzt (Bild 2.15). Um die Vor- und Rück-
bewegung zu realisieren, wird die Drehrichtung des
Motors umgekehrt. Durch die Bewegung der Druck-
platte wird das Blut aus einem nahtfreien glattwandi-
gen Blutpumpensack aus Polyurethan mit je einer
mechanischen Scheibenklappe an Ein- und Auslass
verdrängt. Anschließend füllt sich die Pumpkammer
passiv. Die gesamte Pumpeinheit ist in einem Titange-
häuse gekapselt. Sie hat ein Gewicht von 700 g bei
einem Durchmesser von 68 mm und einer Höhe von 70 mm. Die Förderleistung kann in
einem Bereich von 3 L/min bis 7 L/min eingestellt werden. Zur Zeit wird das System in
klinischen Studien in Europa als Langzeitunterstützungssystem vollständig implantiert.
/Arrow International 2002, Metha 2001/
Novacor, Edwards Lifescience /WoldHeart, Ottawa, Canada
Das linksventrikuläre Herzunterstützungssystem Novacor ist ein vollimplantierbares
Verdrängersystem. Die Pumpeinheit arbeitet nach einem elektromagnetischen Funkti-
onsprinzip. Zwei gegenüberliegende Magnetspulen verwandeln elektrisch gepulste
Energie  in  mechanische  Energie, die über Federbügel auf die Druckplatten aufgeprägt
wird. Diese werden dadurch aufein-
ander zu bewegt und verdrängen das
Blut aus einem nahtfreien weichen
Polyurethan Blutpumpensack. Für
einen gerichteten Vorwärtsfluss wer-
den am Pumpeneinlass und -auslass
bioprothetische Klappen verwendet.
Die Füllung der Blutpumpe erfolgt
Bild 2.15: Aufbau der Ver-
drängerpumpe 
Bild 2.16: Schematische Darstellung des
Novacor Funktionsprinzipes23
2 Stand der Technik für Herzunterstützungssystemepassiv durch den Blutdruck. Das System wird langfristig zur Überbrückung bis zur
Herztransplantation oder als Erholungssystem klinisch eingesetzt. Es kann alternativ
zur Transplantation als permanentes System verwendet werden. /Loisance 2000, Ple-
chinger 1996, Portner 1988/24
3 ANFORDERUNGEN UND SPEZIFIKATIONEN FÜR EIN 
VOLLIMPLANTIERBARES HERZUNTERSTÜTZUNGS-
SYSTEM
Die Entwicklung eines vollimplantierbaren Herzunterstützungssystems erfolgt mit der
Aufgabe, ein Organ in seiner Funktion teilweise zu ersetzen. Es lässt sich hieraus ein
Pflichtenheft für das System mit Anforderungen aus dem medizinischen als auch aus
dem technischen Bereich erstellen. Diese Anforderungen sind in einem geeigneten Sys-
tem umzusetzen und in der Forschung zu überprüfen. Um das System in ein Produkt zu
überführen, sind die Forderungen des 1994 eingeführten Medizinproduktegesetzes zu
erfüllen, so dass diese gesetzlichen Anforderungen im Vorfeld mit einbezogen werden
müssen.
3.1 Zielvorstellung und Leitideen
Die Behandlungsstrategie der Herzerholung erfordert ein kleines flaches vollständig
implantierbares Herzunterstützungssystem. Im Bild 3.1 ist das Konzept eines solchen
Systems dargestellt. Um die Vorteile kurzer Konnektoren (geringerer Kontakt des Blu-
tes mit Fremdoberfläche) zu nutzen und den chirurgischen Eingriff zu minimieren, soll
die Pumpeinheit (3) in den oberen Thoraxbereich implantiert werden. Hiermit weicht
man von der bisher praktizierten Implantationstechnik der VAD Systeme ab. Aufgrund
der Größe der bisher eingesetzten Pumpsysteme mussten sie im Bauchraum platziert
werden. Diese Lokalisation erfordert eine sogenannten 2-Höhlen Eingriff, thorakal und
abdominal. Durch die Beschränkung des chirurgischen Eingriffes auf den Thorax könn-
ten die Operationszeit, die Belastung für den Patienten, das Infektionsrisiko und auch
die Operationskosten verringert werden. Einlassseitig (6) wird diese mit dem linken
Vorhof (7) oder wahlweise mit dem Herzapex konnektiert. Auslassseitig (4) erfolgt die
Konnektierung mit der Aorta (5). Die externe Batterie- und Regeleinheit (1) überträgt
die elektrische Energie für kurzfristige Einsätze perkutan (2) für langfristige mittels
eines Transkutanen Energie Transmissions (TET) Systems über die Versorgungskabel25
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und einer extrakorporalen Leiterspule. Die auf der Haut liegende Spule wird mit einer
Wechselspannung versorgt und erzeugt damit ein elektromagnetisches Wechselfeld.
Diese induziert auf der implantierten Spule einen Wechselstrom, der gleichgerichtet
und der Pumpeinheit zugeführt wird. 
Mit Hilfe dieser Pumpe könnte eine mechanische Therapie entwickelt werden, die die
Herztransplantation in einigen Fällen durch „bridge to recovery“ ersetzt. Vielverspre-
chend sind Therapien mit Kombination von Medikament und Herzunterstützung. Ein
synthetisches Peptid förderte die myokardiale Revaskularisation und kann zusammen
mit einem VAD-System zur Herzentlastung eine Alternative zur Tranplantation darstel-
len /Anderson 2001, Yacoub 2001/. 
Bild 3.1: Konzept eines imp-
lantierbaren Pum-
psystems 
1) Externe Batte-
     rieversorgung
2) Versorgungs-
     kabel und Vent
3) Pumpeinheit
4) Auslasskanüle
5) Konnektierung
     Aorta
6) Einlasskanüle
7) Konnektierung
     linker Vorhof26
3.2 PflichtenheftIn den letzten Jahren sind die Positronen-Emissions-Tomographie-Techniken (PET) ein
nützliches diagnostisches Hilfsmittel zur nicht invasiven Beurteilung von kardiologi-
schen Stoffwechselprozessen und hämodynamischen Parameteren geworden. Speziell
bei Patienten mit Herzversagen und geringer Auswurfleistung können durch die Injek-
tion von Fluor-18-Deoxyglukose lebensfähige nicht kontrahierende Herzmuskelberei-
che über den vermindertem Glukosestoffwechsel erkannt werden /Brunken 1989/.
Patienten mit einem Potential zur Herzregeneration können mit PET ausgewählt und
bei der „bridge to recovery“ Therapie überwacht werden. 
Die Entwicklung der Recovery-Therapie kann in zwei Entwicklungsschritte zerlegt
werden:
• Entwicklung von Konzepten und Lösungsprinzipien sowie anschließendes Über-
führen einer Prinziplösung in ein vollständig implantierbares Links-Herzunter-
stützungssystem.
• Entwicklung einer Therapie mit mechanischer Herzunterstützung zur Herzerho-
lung.
Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung der Pumpeinheit als Voraussetzung für den
nächsten Entwicklungsschritt, die Therapie.
3.2 Pflichtenheft
Das Pflichtenheft ist definitionsgemäß eine Sammlung aller möglichen Daten und
Informationen zur Bestimmung des technischen Produktes. „Was“ soll das Produkt tun,
also welcher Zweck bzw. therapeutische Aufgabe hat das Produkt, und unter welchen
Bedingungen, Forderungen und Restriktionen soll es diesen Zweck erfüllen, also „wie“
soll es diesen Zweck erfüllen /Koller 1994/. 
Der Zweck „Entlastung des natürlichen Herzens“ wird durch die teilweise Übernahme
der Druck-Volumenarbeit des linken Herzventrikels durch das technische System reali-
siert. Dieses kann durch eine Elementarfunktion beschrieben werden. Wahlweise soll
Blut vom linken Ventrikel oder vom linken Vorhof in die Aorta gefördert werden, so27
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mit einer Druckerhöhung vom Entnahmeort zum Zielort unter Einhaltung der physiolo-
gischen Randbedingungen beschrieben werden kann.
Die Erfüllung dieser Zweckforderung muss unter einer Vielzahl weiterer Forderungen,
auch Bedingungen oder Restriktionen genannt, erfolgen. Diese lassen sich durch die
Frage beschreiben: „Wie soll das Produkt die Aufgabe erfüllen?“. Derartige Forderun-
gen ergeben sich aus dem Medizinproduktegesetz, das die gesetzlichen Forderungen
für die klinische Zulassung eines Medizinproduktes regelt, und aus dem Anwendungs-
bereich, der die anatomische und physiologische Randbedingung darstellt.
3.2.1 Restriktionen aus dem Medizinproduktegesetz
Die gesetzlichen Forderungen an Medizinprodukte sind in einem eigenständigen
Gesetz geregelt, dem Medizinproduktegesetz (MPG) vom 2. August 1994: 
MPG §1: Zweck dieses Gesetzes ist es, den Verkehr mit Medizinprodukten zu regeln
und dadurch für die Sicherheit, Eignung und Leistung der Medizinprodukte sowie die
Gesundheit und den erforderlichen Schutz der Patienten, Anwender und Dritter zu sor-
gen.
Das Gesetz definiert die Medizinprodukte und beschreibt deren Anwendungszwecke
mit dem Ziel eine hohe Produktsicherheit zu verwirklichen. Die Schutzregelungen des
Gesetzes beziehen Patienten, Anwender und Dritte ein. Für den Hersteller ergeben sich
durch das MPG Anforderungen an das Medizinprodukt im Bereich der Sicherheit, der
Leistungsfähigkeit und des Nutzens sowie der Überwachung.
Die Grundvoraussetzung, damit ein solches Medizinprodukt in der EU in Verkehr
gebracht und vertrieben werden kann, ist eine CE-Kennzeichnung. Das CE-Zeichen
dokumentiert, dass das Medizinprodukt in Übereinstimmung mit den grundlegenden
Anforderungen der europäischen Richtlinien (hier: Richtlinie des Rates vom 20. Juni
1990 zur Angleichung der Rechtsvorschriften der Mitgliedsstaaten über aktive im-plan-
tierbare medizinische Geräte 90/385/EWG) und des Medizinproduktegesetzes herge-
stellt, und dass dies durch ein Konformitätsbewertungsverfahren nachgewiesen wurde.28
3.2 PflichtenheftDie Begriffsbestimmungen des Medizinproduktegesetzes §3 Absatz 3 definieren das
Herzunterstützungssystem als ein aktives implantierbares Medizinprodukt, da dessen
Betrieb auf eine Stromquelle oder eine andere Energiequelle als die unmittelbar durch
den menschlichen Körper oder die Schwerkraft erzeugte Energie angewiesen ist.
Zudem wird das Produkt durch einen chirurgischen Eingriff ganz in den menschlichen
Körper eingeführt und ist dazu bestimmt, nach dem Eingriff dort zu verbleiben.
Die sich aus dem MPG ergebenen Anforderungen für ein VAD behandeln im Bereich
Sicherheit die Minimierung der Nebenwirkungen, die Sicherstellung der biologischen
Verträglichkeit und die Gewährleistung der elektrischen und mechanischen Sicherheit.
Die Forderung an Leistungsfähigkeit und Nutzen des Systems stellt die therapeutische
Zweckmäßigkeit sicher.
3.2.2 Restriktionen aus dem Anwendungsbereich
Die spezifischen Forderungen ergeben sich aus der Funktion des Herzunterstützungs-
systems und dem Anwendungsbereich unter anatomischen und physiologischen Bedin-
gungen. Diese sollen im Folgendem im Vordergrund gestellt werden.
Die Physiologie und die Anatomie des menschlichen Körpers stellen die Randbedin-
gungen dar. Daraus folgen, neben den üblichen fertigungs-, montage- und prüfgerech-
ten Forderungen, medizinische und technische Konsequenzen für das System, die
umgesetzt werden müssen.
Die geforderte Implantation im oberen Thoraxbereich zwischen Lungen und Rippen
setzt eine hermetisch gekapselte Pumpeinheit voraus und beschränkt die äußeren
Gehäuseabmessungen. Ausgehend von den bisher eingesetzten Herzunterstützungssys-
temen soll das Gesamtvolumen der Pumpeinheit weniger als 500 ml betragen. Beson-
ders eine Limitierung der Bauhöhe ist von Nöten um eine unzulässige
Gewebekompression der Lunge zu verhindern. Dies führt zur Ableitung einer flachen
Bauform. Gleichzeitig muss durch die intrathorakalen Einbettung die Gehäuseform
möglichst eben sein, damit keine Gewebebereiche extremer Kompression entstehen.29
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des Gewebes minimiert wird und die spätere Explantation der Pumpeinheit begünstigt.
Das System soll 50% des Herzzeitvolumen (HZV) unter physiologischen Bedingungen
übernehmen. Es ergibt sich damit eine blutschonende Förderleistung des VADs von 2.5
bis 3 L/min. Der Fülldruck beträgt hierbei zwischen 5 bis 10 mmHg bei linker Vorhof-
konnektierung /Golenhofen 2000/. Der Gegendruck wird vom maximalen Mitteldruck
der Aorta mit 120 mmHg bestimmt /Golenhofen 2000/. Der Pumpfrequenzbereich ori-
entiert sich dabei an den normalen Schlagfrequenz des Herzens mit 60 bis 160 Schlägen
pro Minute /Plechinger 1996/.
Die Einsatzdauer der Pumpe wird durch die Einsatzgebiete Regeneration des Herzens
und Überbrückung bis zur Herztransplantation bestimmt. Die Erholungszeiten der Pati-
enten, die sich bei einer VAD-Unterstützung erholt haben und wieder vom System ent-
wöhnt werden konnten, betrugen maximal 12 Monate /Frazier 1996, Hemmer 2000/.
Wartezeiten auf ein Spenderherz werden ebenfalls mit bis zu 12 Monaten angegeben,
so dass die Einsatzdauer der Pumpe auf 12 Monate festgelegt wird. Für diesen langfris-
tigen Einsatz ist eine infektionsminimierte Energieübertragung zwischen externer Ener-
gieversorgung und Pumpeinheit notwendig.
Die geforderten spezifischen Daten für die implantierbare Pumpeinheit sind in der
Tabelle 3.1 zusammengefasst. 
Anforderungen Einheit Quelle
Einsatzdauer >12 Monate
Förderleistung 2,5-3 L/min
Linker Vorhofdruck 5-10 mmHg /Golenhofen 2000/
Max. Mitteldruck Aorta 120 mmHg /Golenhofen 2000/
Druckamplitude 40 mmHg /Golenhofen 2000/
Pumpfrequenzbereich 60-160 min-1 /Plechinger 1996/
Gesamtvolumen <500 ml
Gesamtgewicht <400 g
Tabelle 3.1 Zusammenfassung der geforderten spezifischen Daten für die 
implantierbare Pumpeinheit30
3.3 Einfluss einer pulsatilen gegenüber einer kontinuierlichen BlutförderungWeitere Forderungen ergeben sich durch den Implantationsvorgang. Eine visuelle Kon-
trolle bei der Befüllung der Pumpkammer und die Möglichkeit der Entlüftung sind zur
Vermeidung von Lufteinschlüssen notwendig. Eine gute Handhabung und an die Ana-
tomie angepasste Konnektierungen sind zu gewährleisten um die Implantationsdauer zu
minimieren.
3.3 Einfluss einer pulsatilen gegenüber einer kontinuierlichen 
Blutförderung
Blutpumpen werden heutzutage mit pulsatiler und auch mit kontinuierlicher Blutförde-
rung (siehe Kapitel 2.2) klinisch eingesetzt. Der Einfluss eines nichtpulsatilen Volu-
menstroms, eingesetzt über kurzzeitige oder längere Zeiträume im physiologischen
Kreislauf, gegenüber einen pulsatilen Volumenstrom und Druckverlauf wird jedoch
kontrovers diskutiert. Ist die Pulsatilität des Blutförderstroms der Pumpen notwendig?
Die Prinzipien beider Förderarten sind in zahlreichen wissenschaftlichen Studien unter-
sucht und diskutiert worden. Im Folgenden werden einige Aspekte der verschiedenen
Antriebskonzepte bezüglich ihrer Vor- und Nachteile gegeneinander abgegrenzt. Die
Betrachtung soll die physiologischen und ingenieurwissenschaftlichen Aspekte sowie
die bereits gemachten Erfahrungen in chronischen Einsätzen mit solchen Systemen
berücksichtigen.
Physiologische Betrachtungen
Die meisten wissenschaftlichen Studien physiologischer Effekte von nicht pulsierenden
Blutpumpen sind auf Unterstützungen mit einer kontinuierlich fördernden Herz-Lun-
gen-Maschine, bestehend aus Rollerpumpen und Oxygenator, bei Herzoperationen
zurückzuführen /Westphal 1994, Nosé 1993/. Beinflussende Faktoren, wie zum Bei-
spiel die Unterkühlung des Körpers bei der Operation, der Bypass des Lungenkreislau-
fes, der extrakorporale Oxygenator und der nur sehr kurzfristige Einsatz der Pumpen in
einer Zeitspanne von Minuten bis zu Stunden, lassen nur eine begrenzte Verallgemei-
nerung auf nicht pulsatile Unterstützung zu.31
3 Anforderungen und Spezifikationen für ein vollimplantierbares HerzunterstützungssystemDie grundlegende Frage für den Einsatz von nichtpulsierenden Pumpen bezüglich der
Homöostase ist: „Ist ein schwellender Druck- oder Durchblutungsverlauf nötig, um die
metabolischen Bedürfnisse zu erfüllen und normale Organfunktionen zu gewährleis-
ten?“. Untersuchungen zeigten bei nicht pulsatiler Blutförderung eine stufenweise
Ansammlung von Flüssigkeit im interstitiellen Raum, Reduktion des Lymphflusses,
Stauungen von roten Blutkörperchen und auftretende AV-Shunt Öffnungen. Um dieser
Verschlechterung der Mikrozirkulation entgegen zu wirken, zeigten andere Studien,
dass im spezifischen Vergleich beider Fördermethoden ein nichtpulsatiles System eine
um 20% höhere Förderrate und einen höheren intravaskularen Druck erzeugen muss,
um normale Organfunktionen gewährleisten zu können /Sugita 1984, Nosé 1993/. Die
Unterschiede beider Förderweisen konnten vor allem an der Nierenfunktion beobachtet
werden. Untersuchungen zeigten, dass die Höhe des Druckpulses Auswirkung auf die
Nierenfunktion hat und die Durchblutung der Niere bei pulsatiler Unterstützung bei
gleichem Mitteldruck größer war. Es wurden jedoch keine Unterschiede in der Durch-
blutung der Nierenrinde und auch keine Änderungen im Harnfluss, in der Filterfunktion
und im Elektrolythaushalt festgestellt /Allen 1997, Badner 1992/. Die Untersuchungen
andere Organe zeigten, dass eine nichtpulsatile Unterstützung Änderungen in der
Organperfusion und in den biochemischen Funktionen bewirkt, jedoch die allgemeine
Funktion der Organe bestehen und die Homöostase erhalten blieb /Nosé 1993/. 
Vergleichende tierexperimentelle Studien der verschiedenen Fördermethoden mit Kon-
trollgruppe zeigten, dass eine Reduzierung der Schwankung zwischen systolischem
und diastolischem Blutdruck atrophische Änderungen in der Aorta verursachen /Nis-
himura 1998/. Bei der nicht pulsatilen Förderung des Blutes nahm die Wandstärke der
Aorta ab, im Gegensatz zu den beiden anderen Gruppen. Zusätzlich stieg der Anteil der
relativ inaktiven glatten Muskelzellen (spindelförmige Muskulatur der Arterien), wel-
ches einen Rückgang der Kontraktilität der Aorta kennzeichnet. Weiterhin änderte sich
das Volumenverhältins von Elastin und Kollagen in der Aortenwand. Der Anstieg des
Elastins bewirkt eine höhere Elastizität der Aorta und damit eine Erhöhung der rezipro-
ken Compliance des Blutgefäßes. Dies kann zu einer Erhöhung des benötigten maxima-32
3.3 Einfluss einer pulsatilen gegenüber einer kontinuierlichen Blutförderunglen Gegendruckes für das natürliche Herz bei der Entwöhnung von
Herzunterstützungssystemen oder zu einer Änderung der peripheren Zirkulation füh-
ren.
Medizinische Erfahrungen und Betrachtungen in chronischen Einsätzen 
Chronische Anwendungen sind bislang vorwiegend mit pulsatil arbeitenden Systemen
durchgeführt worden. Seid 1984 wurde z.B. das Novacor Linksherzunterstützungssys-
tem in mehr als 1.233 klinischen Einsätzen genutzt. Die Langzeiterfahrungen für gemit-
telte Unterstützungszeiten liegen mit dem Novacor-System bei 1,24 Jahren, wobei die
längsten Kreislaufunterstützungen über 4 Jahre bis zur Herztransplantation dauerten
/Loisance 2000, Pristas 2001/. Demgegenüber stehen die klinischen Einsätze der Krei-
selpumpen, wie z.B. die der DeBakey Pumpe, der ersten im klinischen Einsatz, ab 1998
mit 51 Patienten (Stand September 2000) /Noon 2001/. Diese Erfahrungen sind vergli-
chen mit den pulsatil arbeitenden Systemen noch äußerst begrenzt. 
Ingenieurwissenschaftliche Betrachtungen
Kontinuierlich fördernde Kreiselpumpen weisen im Allgemeinen eine kleinere
Baugröße im Vergleich zu den Verdrängerpumpen auf. Sie haben ein einfaches Design
bzw. eine einfache Konstruktion und benötigen keine Klappen zur Erzeugung eines
gerichteten Förderstroms. Daraus resultiert ein geringeres Gewicht und eine kosten-
günstigere Pumpeinheit. Nachteilig wirken sich bei Kreiselpumpen vor allem die
geringe Standzeit, die benötigten Dichtungen oder magnetischen Kupplungen im Hin-
blick auf die Vermeidung von Thrombenbildung aus. Bei kontinuierlich fördernden
Systemen ist die Blutschädigung, die sogenannte Hämolyse, von der Strömungs- und
Spaltgeometrie abhängig und wird durch hohe Scherkräfte auf die Erythrozyten verur-
sacht. Hinzu kommt die Thrombenbildung aufgrund der Fremdkörpermaterialien oder
unzureichende Auswaschungen. Sogenannte „Hot Spots“ für die Entstehung der
Thromben bilden der Antriebsschaft bzw. Blutlager. Der Einsatz von Kreiselpumpen
unter pulsatilen physiologischen Bedingungen hat eine ständige Kontrolle der Förder-
leistung zur Folge. Die Förderrate ist stark von der Differenz zwischen Vor- und33
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Gefahr der Saugmöglichkeit ergibt sich daraus eine schwierige Kontroll-Methode zur
Erfassung der optimalen Förderleistung bei den Kreiselpumpen /Nose 1992/. Die
Erzeugung eines pulsatilen Förderstroms mit Hilfe einer zyklischen Drehzahlvariation
kann nur sehr begrenzt bei langfristig einsetzbare Kreiselpumpen verwendet werden, da
der über eine Magnetkupplung angetriebene Rotor vom Motor entkoppeln kann.
Verdrängersysteme bestehen meist aus vielen beweglichen Bauteilen, Klappen und der
zu deformierenden Membran, welches eine schlechtere Effektivität zur Folge habe
kann. Bei diesen Systemen wird die Schädigung des Blutes durch turbulente Strömun-
gen und Scherspannungen an den Klappen verursacht. Die Thrombenbildung kann
auch bei diesen Systemen aufgrund der Fremdkörpermaterialien oder unzureichende
Auswaschungen entstehen. Die „Hot Spots“ bilden hier die Klappen. Die Förderleis-
tung ist von der vordruckabhängigen Füllung, der Schlagzahl und dem Gegendruck
abhängig. Die Pumpkammer wird je nach Einlasskonnektierung passiv durch den
Druck im Ventrikel oder im Vorhof gefüllt und kann nur die Menge Blut fördern, die
aus dem Kreislauf zum Herzen zurückfließt. Somit wird die Förderleistung bei einem
entsprechenden „Full-Empty“ Betrieb der Pumpkammer den Bedürfnissen angepasst,
und ein Saugeffekt ist hier nicht möglich. Damit können die von Frank-Starling defi-
nierten „Gesetzmäßigkeiten der Anpassungsmechanismen des isolierten Herzens an
Änderungen der Füllung und des Auswurfdrucks“ angenähert werden. Eine Regelung
ist über die Schlagfrequenz und die definierte Volumenverdrängung in Abhängigkeiten
der Absolutdrücke möglich. Die Förderrichtung wird mittels passiv bewegten Klappen
gesteuert, die bei Ausfall der Pumpe den Rückfluss verhindern.
Diskussion
Verdrängersysteme haben trotz der unterschiedlichen Antriebsprinzipien den lebensret-
tenden Effekt und den Erhalt der Organfunktionen fast 25 Jahre im Einsatz bei Patien-
ten bewiesen. Demgegenüber haben nichtpulsatile Systeme immer mehr Einzug bei den
kurzfristigen Anwendungen gefunden. Sie weisen sich durch ihre oben genannten Vor-34
3.3 Einfluss einer pulsatilen gegenüber einer kontinuierlichen Blutförderungteile, wie kleinere Baugröße, geringere Kosten usw., aus. Dennoch ist die physiologi-
sche Reaktion auf eine nichtpulsatile Durchblutung komplex und variabel, auch die
Langzeiteffekte sind zur Zeit noch nicht geklärt. Eine pulsatile Förderung mit Kreisel-
pumpen kann durch eine Drehzahlvariation erzeugt werden. Diese Methode erweist
sich zur Zeit jedoch problematisch in Bezug auf die Kopplung zwischen Rotor und
Motor bei langfristigen Einsätzen. Fragen und Problemstellungen treten bei Kreisel-
pumpen auf, die nach wie vor nicht beantwortet sind: eine Definition geeigneter Kon-
troll-Parameter für die Förderleistung und Vermeidung der Saugeffekte. Ebenso ist der
Sicherheitsaspekt bei Ausfall der Kreiselpumpe und der dadurch entstehende Shunt
noch nicht gelöst. Zudem zeigte die Mehrheit der Gegenüberstellungen der Förderarten,
dass pulsatile Durchblutung den systemischen Gefäßwiderstand senkt, die Mikrozirku-
lation verbessert und einen besseren Nierenmethabolismus aufrecht erhält /Orime
1999/. Die Pulsatilität steigert die Durchblutung der Eingeweide, spielt eine fundamen-
tale Rolle in der Zirkulation der Lymphflüssigkeit im interstitiellen Raum und verhin-
dert Ödeme /Potapov 2000/.
Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung eines Systems zur Herzerholung. In solch einem
Fall ist der Puls für die Erholungsfunktion begünstigend, oder vielleicht sogar erforder-
lich. Wie oben erwähnt, kann es bei Nichtpulsatilität zu atrophischen Veränderungen in
der Aorta kommen. Eine dadurch verursachte höhere Elastizität der Aorta und damit
größere Compliance der Blutgefäße führen zu einer Erhöhung des benötigten maxima-
len Gegendruckes des natürlichen Herzens. Gerade bei der Entwöhnung von Herzunter-
stützungssystemen oder bei einer angestrebten Herzerholung würde sich diese
Mehrbelastung kontraproduktiv auswirken. 
Aus diesen Gründen gilt es, soweit wie möglich, die Vorteile beider Systemarten mit-
einander zu kombinieren. Eine Möglichkeit wäre, das Energiekonzept kontinuierlich,
zum Beispiel durch einen kontinuierlich unidirektional drehenden Motor, und die För-
dercharakteristik pulsatil zu wählen.35
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4 KONSTRUKTION DES ELEKTROMECHANISCHEN 
HERZUNTERSTÜTZUNGSSYSTEMS
„Mit Konstruieren oder Entwickeln bezeichnet man alle Tätigkeiten, welche erforder-
lich sind, um für eine Aufgabe eine optimale technische Lösung angeben zu können.
Als optimale oder günstigste Lösung ist in diesem Zusammenhang eine Lösung zu ver-
stehen, welche den ihr zugedachten Zweck während einer bestimmten Zeitspanne
(Lebensdauer) genügend zuverlässig zu erfüllen vermag sowie mit wirtschaftlich ver-
tretbaren Aufwand hergestellt und betrieben werden kann.“ /Koller 1994/.
Eine technische Struktur - wie Bauteil, Baugruppe, Maschine - wird geschaffen, um die
gestellten Anforderungen für ein Produkt auf bestmögliche Art und Weise zu erfüllen.
Um einen nachvollziehbaren und möglichst vollständigen Konstruktionsprozess zu
erhalten, hat sich eine Gliederung in Prozessschritte bewährt. In Bild 4.1 sind die ein-
zelnen Entstehungsphasen mit ihren Tätigkeitsschritten und Konstruktionsergebnissen
dargestellt.
Der Bedarf und die Aufgabenstellung mit den zugehörigen Anforderungen für die Ent-
wicklung eines implantierbaren Herzunterstützungssystems sind bereits in den Kapiteln
Bild 4.1: Konstruktions- 
oder Entwick-
lungsprozess 
nach /Koller 
1994/.37
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemszuvor beschrieben worden. Dieses Kapitel behandelt den Konstruktionsprozess, unter-
teilt in die einzelnen Entwicklungsschritte. 
4.1 Funktionsplan
Im Kapitel 3 wurde der Zweck, die Entlastung des natürlichen Herzens, bereits defi-
niert. Es soll Blutvolumen vom Entnahmeort (linken Vorhof oder linker Apex) bei
einem niedrigem Druckniveau in die Aorta mit hohem Druckniveau transportiert wer-
den. Diese Elementarfunktion setzt sich aus Grundoperationen wie z.B. wandeln, ver-
größern oder verkleinern, zusammen. Im Fall des Unterstützungssystems kann die
Funktion des Bluttransportes mit der Grundoperation „Stoff mit Energie beaufschla-
gen“ realisiert werden. Die gesamte Elementarfunktionsstruktur einer Pumpe ist allge-
mein in Bild 4.2 dargestellt.
Bild 4.2: Elementarfunktionsstruktur einer Pumpe allgemein und eine mit physikali-
schen Effekten überführte Effektstruktur einer Blutpumpe nach /Koller 1994/
Die zugeführte Energie E wird zum Ein- und Ausschalten des Systems gekoppelt oder
unterbrochen. Bei entsprechenden Steuersignalen, die z. B. aus den Fluidanforderungen
abgeleitet werden könnten, wird die Energie vergrößert oder verkleinert. Anschließend38
4.2 Prinziplösungen und Auswahl des Antriebskonzepteswird die Energie in Bewegungsenergie gewandelt, und das Fluid mit dieser Energie
beaufschlagt. Die Folge und Anzahl der Grundoperationen in der Funktionsstruktur
sind nicht zwingend, wird aber im Fall der Herzunterstützungspumpe durch Randbe-
dingungen eingeschränkt. Theoretisch könnte an Stelle der Energievergrößerung bzw.
-verkleinerung die Blutmenge den Anforderungen entsprechend geteilt und zum Ent-
nahmeort zurückgeführt werden, um die zum Zielort transportierte Blutmenge zu
regeln. Blut stellt jedoch aufgrund seiner empfindlichen Eigenschaften ein sehr schwie-
riges Medium dar, so dass sich die Realisierung der Steuerung über die Energie wesent-
lich einfacher gestalten lässt. Daraus ergibt sich, dass die Grundoperation „Fluid mit
Energie versehen“ in der Funktionsstruktur als letzte Operation angesetzt werden sollte.
4.2 Prinziplösungen und Auswahl des Antriebskonzeptes
Die Funktionsstruktur ist im vorigen Kapitel im Wesentlichen festgelegt worden, so
dass nun die geeigneten Prinziplösungen bestimmt werden. Die Vielfalt der möglichen
physikalischen Effekte reicht von Impuls- (z.B. bei Kreiselpumpen) bis zu den Ver-
drängungseffekten (z.B. bei Kolbenpumpen). Eine Übersicht der geeigneten Effekte für
die Grundoperation „Verbinden von Bewegungsenergie und Stoff“ ist im Anhang von
/Koller 1994/ zu finden.
Das bereits in Kapitel 3 diskutierte pulsatile Förderprinzip soll durch den Verdrän-
gungseffekt erreicht werden. Die Voraussetzung für diese Volumenverdrängung bildet
die Bewegungsenergie Ekin. Eine weitere Reduzierung der Prinziplösungen kann nun
durch die Wahl der eingebrachten Energie erfolgen. Hier bietet sich elektrische Energie
an, da das System bei langfristiger Implantationsdauer über die unversehrte Haut mit
Hilfe eines Induktionssystems versorgt werden kann. Zudem kann die Energieversor-
gung mit Hilfe von Batterien gewährleistet und hiermit für den Patienten ein gewisses
Maß an Mobilität erreicht werden. Die elektrische Energie wiederum kann mittels
Elektromotor nach dem elektrodynamischen Effekt in kinetische Energie gewandelt
werden. Der Elektromotor generiert eine unidirektionale kontinuierliche Rotation, die39
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsdurch ein Getriebe in eine translatorische oszillierende Bewegung gewandelt werden
muss. Die Funktionsstruktur der allgemeinen Pumpe muss entsprechend um diesen
Wandlungs-Effekt noch erweitert werden.
Dieser kann durch verschiedene Lösungsmöglichkeiten realisiert werden. Die kineti-
sche Energie eines Elektromotors kann mittels einer hydrodynamischen Fördereinheit,
wie z. B. einer Axial- oder Zentrifugalpumpe, in hydraulische Energie gewandelt wer-
den. Der so erzeugte stetige Förderstrom wird über Steuerelemente der eigentlichen
Pumpkammer zugeführt und das Blut verdrängt. Für die Füllung der Pumpkammer mit
Blut wird das Fluid wieder in eine Fluidkammer zurückgefördert. Die Vorteile dieses
Prinzips ergeben sich aus der guten Steuer- und Regelbarbeit. Nachteilig wirken sich
allerdings die Notwendigkeit einer zusätzlichen Fluidkammer, die hohe Schmutzemp-
findlichkeit der Steuerelemente aus. Die zusätzliche Umsetzung der Energie über die
hydraulische Energie bewirkt einen schlechteren Wirkungsgrad der gesamten Pumpe.
Eine weitere Möglichkeit wäre die Umsetzung in pneumatische Energie. Hier ist aller-
dings ein Druckbehälter nötig, der bei weitem den zur Verfügung stehenden Raum für
die vollständige Implantation überschreiten würde. Ebenso käme die direkte Umset-
zung von elektrischer Energie in Frage. Die elektrische Energie würde über Spulen in
magnetische Energie umgeformt und damit per magnetischer Induktion in eine lineare
Bewegung umgewandelt (Prinzip eines Linearmotors oder Voice Coil-Motors). Diese
Systeme beinhalten jedoch die Nachteile des großen Gewichtes und Volumens, verur-
sacht durch die geringe Kraftdichte und den allgemein schlechten Wirkungsgrad. Hinzu
kommt noch das magnetische Streufeld als zusätzliche Belastung für den Patienten.
Eine weiter Möglichkeit besteht in der mechanischen Energieübertragung mittels
mechanischer Getriebe. Aufgrund einer sehr guten Kraftdichte bei einem guten Wir-
kungsgrad ist dieser Effekt für die Grundoperation zu wählen. Durch diese Festlegung
der physikalischen Effekte für die einzelnen Grundoperationen der Elementarfunkti-
onsstruktur erhält man eine Effekt- oder Prinziplösungsstruktur, die in Bild 4.2 darge-
stellt ist.40
4.2 Prinziplösungen und Auswahl des AntriebskonzeptesIm Folgenden werden nun die verschiedenen Lösungsmöglichkeiten für das mechani-
sche Getriebe erörtert. Es soll die unidirektionale kontinuierliche Rotation in eine trans-
latorische oszillierende Bewegung umsetzen. Zur Anwendung könnten Planeten-
Gewinderollenspindel, Kurven-, Kurbelgetriebe oder Kombinationen dieser Getriebe
kommen. Mit Hilfe der Planeten-Gewinderollenspindel kann die Drehung eines Hohl-
wellenmotors in einen linearen Hub eines Gewindeschaftes umgewandelt werden. Die-
ses Prinzip widerspricht jedoch dem schon diskutierten kontinuierlichen
Energiekonzept, da hier die Richtungsumkehr des Gewindeschaftes nur durch eine
Drehrichtungsumkehr realisiert werden kann und energetisch nicht günstig ist. Wie in
Bild 4.3 dargestellt, kann die Funktion durch ein ebenes oder durch ein räumliches Kur-
vengetriebe realisiert werden. In beiden Fällen wird die Hubkurve auf der Oberfläche
der Kurvenscheibe als Kontur abgebildet. Ein darüber gleitendes Eingriffsglied oder
Stößel setzt dann die Drehbewegung ϕ der Kurvenscheibe in eine oszillierende
Schwenkbewegung ψ(ϕ) (Bild 4.3 [A]) oder in eine oszillierende Hubbewegung h(ϕ)
(Bild 4.3 [B]) um. 
Bild 4.3: [A] Ebenes Kurvengetriebe mit Kurvenscheibe (1) und Rollenhebel (2), [B] 
räumliches Kurvengetriebe mit Kurvenscheibe (1) und Stößel (2)
Durch die geometrische Gestaltung der Kurvenkörperkontur können fast alle Übertra-
gungsfunktionen in ihrem gesamten Verlauf über eine Periode genau realisiert werden.
Diese Lösungsmöglichkeiten haben jedoch beide den Nachteil, dass die in der Kurven-41
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemskontur abgebildete benötigte Hubhöhe h ein beschränkendes Maß für die Bauhöhe der
Pumpeinheit darstellen würde. 
Ein sphärisches Getriebe wird zur Erzeugung der Hubbewegung gewählt, um der Re-
striktion der minimalen Bauhöhe gerecht zu werden. Es zeichnet sich durch eine extrem
geringe Bauhöhe aus, da die Hubhöhe nicht in den Abmaßen des Getriebes, sondern
durch einen gewinkelten Taumelbolzen erzeugt wird. Zudem wird bei diesem Getriebe
eine kontinuierliche unidirektionale Drehung in eine oszillierende schwingende Bewe-
gung umgesetzt. Dadurch kann eine guter Wirkungsgrad erreicht werden. Die genauen
kinematischen Zusammenhänge und Eigenschaften dieses Getriebes sollen nun im fol-
genden Kapitelabschnitt dargestellt und diskutiert werden.
4.3 Charakterisierung des „Kaufmann-Förster (KF) Getriebes“
4.3.1 Wirkprinzip
Das am Helmholtz-Institut patentierte „KF“ Getriebe (Patent Nr. DE 197 26 702.5,
1997) arbeitet nach dem Prinzip einer Taumelscheibe. Es gehört zu der Gruppe der
sphärischen Getriebe, da sich alle Achsen in einem Punkt schneiden. Der Antrieb
erfolgt durch eine Kurbel, der Abtrieb über eine Schwinge, so dass es den Kurbelgetrie-
ben zugeordnet werden kann. Aufgrund seiner räumlichen Anordnung kann es als sphä-
rische Kurbelschwinge definiert werden. Das in Bild 4.4 dargestellte Funktionsprinzip
des Getriebes besteht im Wesentlichem aus den Komponenten Taumelscheibe (1),
gewinkelter Taumelbolzen (2) und Schwenkbügel (3). Die Taumelscheibe dreht sich
um ihre Rotationsachse, die z-Achse, mit dem Drehwinkel ϕ. Der in der Taumelscheibe
in einem bestimmten Winkel zur z-Achse gelagerte, gewinkelte Taumelbolzen wird
jedoch durch den Schwenkbügel am Mitdrehen um die z-Achse gehindert. Der
Schwenkbügel selbst ist in der y-Achse gelagert. Diese Behinderung lässt sich für den
Taumelbolzen nur dadurch ausgleichen, indem er sich um die Taumelachse dreht, die
zur xy-Ebene um den Winkel α geneigt ist, und sich um den Hubwinkel ψ aufrichtet.
Die Taumelachse selbst rotiert um die z-Achse. Durch dieses Prinzip kann die kontinu-42
4.3 Charakterisierung des „Kaufmann-Förster (KF) Getriebes“ierliche Drehung ϕ in eine oszillierende schwingende Bewegung mit dem Winkel ψ
umgesetzt werden. 
Die kinematischen Zusammenhänge lassen sich am einfachsten mit der Vektorrech-
nung lösen. Zur besseren Anschaulichkeit werden die Drehachsen in einem Koordina-
tensystem durch die Vektoren  für die Taumelachse und  für den schwingenden Teil
des gewinkelten Taumelbolzens verdeutlich (Bild 4.5).
Beide Vektoren sind im Ursprung fixiert. Die Taumelachse steht praktischerweise mit
dem Koordinatensystem still, nur der Vektor  rotiert mit dem Winkel ϕ um die
Bild 4.4: Funktionsprinzip des sphärischen Getriebes: Taumelscheibe (1), angewin-
kelter Taumelbolzen (2) und Schwenkbügel (3)
nach der Patentanmeldung DE 197 26 702.5, 1997.
t b
Bild 4.5: Vektordarstellung des Funkti-
onsprinzips 
b43
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsz-Achse. Es wird dementsprechend ein lokales Koordinatensystem xyz gewählt, dass
mit der Taumelscheibe rotiert. Eine weitere Vereinfachung besteht in der Annahme,
dass die Vektoren Einheitsvektoren der Länge eins sind, da zunächst nur die Kinematik
ermittelt werden soll. Unter diesen Voraussetzungen ergeben sich die jeweiligen Koor-
dinaten der Vektoren nach den Gleichungen 1 und 2.
(GL 1)
(GL 2)
Die Abhängigkeit des Hubwinkels ψ vom Drehwinkel ϕ ist mit Hilfe des skalaren Pro-
duktes zwischen den beiden Vektoren nach der Gleichung 3 zu berechnen. Die Kompo-
nenten der Vektoren werden in diese Gleichung eingesetzt. Unter der Berücksichtigung
der Vektorenlänge von eins ergibt sich der Zusammenhang in der Gleichung 4.
(GL 3)
(GL 4)
Die Bedingung dieser Gleichung, dass der Wurzelterm nur größer oder gleich null wer-
den darf, führt zu einigen Einschränkungen. Der Einstellwinkel α muss zwischen 45°
und 90° gewählt werden, da sonst die Umlauffähigkeit nicht gegeben ist. Einstellwinkel
zwischen 225° und 270° sind geometrisch identisch und werden für die weitere Berech-
nung nicht mehr betrachtet. 
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4.3 Charakterisierung des „Kaufmann-Förster (KF) Getriebes“Die Übertragungsfunktion 1. Ordnung beschreibt die Ableitung  der Über-
tragungsfunktion  nach der Antriebsgröße ϕ /Dittrich 1994/. Dadurch lassen sich
mit der Gleichung 5 die Auswirkungen der Antriebswinkelgeschwindigkeiten auf die
Abtriebswinkelgeschwindigkeiten darstellen:
(GL 5)
Um die Berechnung der Übertragungsfunktion 1. Ordnung zu vereinfachen, kann die
Übertragungsfunktion 0. Ordnung wie in der nachfolgenden Gleichung 6 geschrieben
werden und man erhält die Ableitung nach dem Drehwinkel ϕ in Gleichung 7. 
(GL 6)
mit    
(GL 7)
mit    
Setzt man die Ab- und die Antriebswinkelgeschwindigkeit ins Verhältnis zueinander,
so erhält man das kennzeichnende Übersetzungsverhältnis i des Getriebes /Dittrich
1994/:
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4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystems(GL 8)
In diesem Fall handelt es sich um ein ungleichförmig übersetzendes Getriebe, welches
mit dem Index U gekennzeichnet wird, da die kontinuierliche Drehung der Taumel-
scheibe eine oszillierende Schwingung zur Folge hat. Aus der Gleichung 9 für die
Abtriebsbeschleunigung lässt sich die Übertragungsfunktion 2. Ordnung ,
wie in Gleichung 10 dargestellt, herleiten.
(GL 9)
(GL 10)
mit
Die Übertragungsfunktionen 0. bis 2. Ordnung für das KF-Getriebe sind in den
Bildern 4.6 bis 4.8 dargestellt. In Bild 4.6 ist die Übertragungsfunktion zusätzlich in
Abhängigkeit vom Drehwinkel ϕ für verschiedene Einstellwinkel α dargestellt. Der
Einstellwinkel wird in dem Bereichen  variiert. Die Grenzwinkel α = 45°
und α = 90° sind gesondert zu betrachten. Für α = 45° wird der größte Schwenkwinkel
mit ψ = 90° erreicht. Hierbei ist besonders die Rast zwischen dem Drehwinkeln
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4.3 Charakterisierung des „Kaufmann-Förster (KF) Getriebes“ zu beachten. Für größer werdende Winkel α reduziert sich der
Schwenkwinkel ψ bis auf 0° bei α = 90°.
Bild 4.6: Übertragungsfunk-
tion des KF-
Getriebes in 
Abhängigkeit des 
Antriebswinkels ϕ 
und verschiedene 
Anstellwinkel α
Bild 4.7: Übertragungsfunk-
tion 1. Ordnung 
des KF-Getriebes 
in Abhängigkeit 
des Antriebswin-
kels ϕ mit Anstell-
winkel α=55°
Bild 4.8: Übertragungsfunk-
tion 2. Ordnung 
des KF-Getriebes 
in Abhängigkeit 
des Antriebswin-
kels ϕ mit Anstell-
winkel α=55°
90° ϕ 270°≤ ≤47
4 Konstruktion des elektromechanischen HerzunterstützungssystemsDie Übertragung der Kräfte durch das KF-Getriebe soll im Folgenden betrachtet wer-
den. Um den Zusammenhang zwischen der auf dem Schwenkbügel aufgeprägten Last
und den daraus resultierenden Kräften und Drehmomenten auf die Taumelscheibe
berechnen zu können, wird das Schnittprinzip angewandt. Hierbei wird der Taumelbol-
zen von den übrigen Bauteilen freigeschnitten und durch entsprechende Kräfte und
Momente im Gleichgewicht gehalten (Bild 4.9). 
Bild 4.9: Kräftegleichgewicht des Taumelbolzens mit Hubwinkel ψ und Drehwinkel ϕ 
durch Anwendung des Schnittprinzips eines starren Körpers und Untertei-
lung in oberen und unteren Taumelbolzenteil
Der obere Teil des Taumelbolzens  bewegt sich bei dieser Betrachtung nur in der xz-
Ebene, während sich der unter Teil  um die z-Achse mit dem Drehwinkel ϕ dreht.
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4.3 Charakterisierung des „Kaufmann-Förster (KF) Getriebes“Zur anschaulicheren Betrachtung wird der Taumelbolzen als starrer Körper angenom-
men und in seinem Drehpunkt (Nullpunkt des Koordinatensystems) in oberen und unte-
ren Taumelbolzenteil unterteilt, um nach dem Schnittprinzip die Kräfte und Momente
zu bestimmen.
Der Schwenkbügel und der obere Taumelbolzenteil besitzen die gleiche Drehachse y.
Hierdurch kann vom Schwenkbügel nur eine im rechten Winkel zur oberen Bolzen-
achse gerichtete tangentiale Kraft  auf den Taumelbolzen aufgeprägt werden. Diese
lässt sich in die Kräfte Fox und Foz aufteilen. Mit Hilfe der Gleichgewichtsbedingun-
gen, dass die Summen aller Kräfte und Momente der jeweiligen Koordinatenachse
gleich null sind, ergeben sich die Komponente der Schnittkraft  und das Schnittmo-
ment  um die y-Achse im Nullpunkt. Die Komponenten der Kraft  und des
Momentes  am unteren Ende des Taumelbolzens lassen sich nun mit Hilfe der ent-
gegen gesetzten Komponenten der Schnittkraft und des Schnittmomentes im Nullpunkt
bestimmen (Actio gleich Reaktio). Die Ergebnisse der Berechnung der Kräfte und
Momente sind in Gleichung 11 bis 13 dargestellt.
(GL 11)
(GL 12)
(GL 13)
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4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsmit 
 
Die den Taumelbolzen im Gleichgewicht haltende Kraft  und Moment  erzeugen
die entsprechenden Gegenkräfte und Momente auf die Taumelscheibe. Die x- und y-
Komponenten des Momentes erzeugen zusammen mit der Kraftkomponente  und
entsprechendem Hebelarm  ein Kippmoment der Taumelscheibe. Das Produkt aus
 und  verursacht mit der z-Komponente des Momentes das benötigte Antriebs-
moment an der Taumelscheibe (Bild 4.10). 
Beachtet werden muss, dass das Kippmoment über die vektorielle Addition berechnet
werden muss. Das Kippmoment wird über die Lagerung der Taumelscheibe aufgenom-
men. Die Ergebnisse der Momente sind in den Gleichungen 14 und 15 aufgeführt.
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Bild 4.10: Kräfteermittlung an der 
Taumelscheibe als Gegen-
kräfte des Taumelbolzens50
4.3 Charakterisierung des „Kaufmann-Förster (KF) Getriebes“(GL 14)
(GL 15)
Der Verlauf der  Komponenten über den Drehwinkel ϕ ist zur besseren Überschau-
barkeit bei einer Vektorlänge von eins in Bild 4.11 aufgetragen. Der Kraftverlauf ,
aufgeteilt in die einzelnen Komponenten und in Abhängigkeit vom Drehwinkel ϕ, ist in
Bild 4.12 in Abhängigkeit eines Druckverlaufes in der Pumpkammer aufgetragen. Um
eine qualitative Aussage treffen zu können, wurde eine konstante Kraft  ange-
nommen, die immer im rechten Winkel zum oberen Teil des Taumelbolzen steht. 
Bild 4.11: Verlauf der  
Komponenten über 
dem Drehwinkel ϕ 
bei einer Vektor-
länge von eins.
Bild 4.12: Kräfteverlauf am 
unteren Taumel-
bolzenteil in 
Abhängigkeit des 
Drehwinkels ϕ, 
der Kraft  
und
 
MDreh Muz Fux buy⋅+=
MKipp Mux
2 M
uy
2
– F
uz
b
ux
⋅+=
bu
Ft
Ft 1N=
bu
Ft 1N=
bu bo 1mm= =51
4 Konstruktion des elektromechanischen HerzunterstützungssystemsMit diesen Kräften und den entsprechenden Hebellängen können die in Bild 4.13 dar-
gestellten Momentenverläufe berechnet werden. Das Drehmoment weist einen wech-
selnden Betrag mit Nulldurchgänge bei ϕ=0°,  ϕ=180° und  ϕ=360° auf. Dies ist, wie
man anhand der Bilder sehen kann, auf die bei diesem Drehwinkel nicht vorhandene
wirksame Hebellänge  zurückzuführen, unabhängig vom Betrag der Kraftvektoren.
Daraus ergeben sich zwei Getriebelagen mit Selbsthemmung bei ϕ=0° und 180°, wenn
das Getriebe über die Kraft auf den Taumelbolzen angetrieben wird. In diesen Lagen
tritt nur ein Kippmoment auf.
Die Eigenschaften des Getriebes lassen sich durch Änderung der kinematischen
Abmessungen variieren (Tabelle 4.1). 
Das obere Abmaß  des Taumelbolzens beeinflusst nur das Kippmoment MKipp.
Eine 2-fache Vergrößerung der oberen Bolzenlänge unter Beibehaltung der unteren
Bild 4.13: Dreh- und Kipp-
momentenverlauf 
der Taumel-
scheibe in Abhän-
gigkeit des 
Drehwinkels ϕ, 
der Kraft  
und
 
bo bu Fox=-Fux Foy=-Fuy Foz=-Fuz MDreh MKipp
[mm] [mm] [N] [N] [N] [mNm] [mNm]
Min Max Min Max Min Max Min Max Min Max
1 1 0 0,94 0 0 -1 0,342 -0,898 0,898 0,23 1
2 1 0 0,94 0 0 -1 0,342 -0,898 0,898 1,23 2
1 2 0 0,94 0 0 -1 0,342 -1,796 1,796 0,739 1,324
Tabelle 4.1 Änderung der Kraft- und Momentenbeträge in Abhängigkeit der oberen und 
der unteren Taumelbolzenlängen
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4.3 Charakterisierung des „Kaufmann-Förster (KF) Getriebes“Bolzenlänge  und der Belastungen, hat eine Verdopplung des Kippmomentenbetra-
ges zur Folge. Wird jedoch die untere Bolzenlänge verdoppelt und die obere beibehal-
ten, verändern sich das Dreh- und das Kippmoment. Das Drehmoment ist im Maximum
direkt proportional zur unteren Bolzenlänge und verdoppelt sich vom Wert ebenfalls,
während das Kippmoment um den Faktor 1,3 ansteigt.
4.3.2 Konzeptmöglichkeiten
Das KF-Getriebe übersetzt eine Drehung in eine schwingende oszillierende Bewegung
nach dem Prinzip einer Taumelscheibe. Eine Umkehrung, also eine schwingende oszil-
lierende Bewegung in eine Drehung umzusetzen, ist aufgrund der zwei Selbsthem-
mungspositionen nicht möglich. Der Einstellwinkel α ist zwischen 45° und 90°
wählbar und bestimmt damit maßgeblich die Übertragungsfunktion 0. Ordnung (Bild
4.6). Wie bereits oben beschrieben, flacht die Übertragungsfunktion mit steigendem
Einstellwinkel immer weiter ab und ist somit für eine Anforderung in den Bereichen
mit einem maximalen Hubwinkel von ψ=0° bis ψ=90° anpassbar. Bei der Wahl der
kinematischen Abmessungen sind die oben genannten Auswirkungen im Zusammen-
spiel zwischen den Taumelbolzenlängen, den Kräften und Momenten, sowie der even-
tuell benötigten Hubamplitude in z-Richtung zu beachten.
Die Vorteile dieses Getriebes sind die einfache Variantionsmöglichkeit in der Übertra-
gungsfunktion durch Änderung des Einstellwinkels, die geringe kompakte Bauhöhe im
Vergleich zu der möglichen Hubamplitude und die damit verbundene Gewichtsmini-
mierung, sowie die energetisch günstige unidirektionale Antriebsmöglichkeit.
Anwendungsbereiche können im Fachbereich der Luft- und Raumfahrt, bei Spielwaren
(z.B. Lego-Technik), in Geräten für den Laborbedarf und bei der Medizintechnik
gefunden werden.
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4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystems4.4 Qualitativer Entwurf
Die Blutpumpe kann im Wesentlichen, bedingt durch die Effektstruktur, in drei ein-
zelne Baugruppen unterteilt werden. Sie besteht aus dem elektrischen Antrieb, dem
mechanischen Untersetzungs- und Verdrängergetriebe und der Pumpkammer. 
Als Antrieb wird ein elektronisch kommutierter Gleichstrommotor gewählt, der sich
vor allem durch eine minimale Baugröße bei hoher Leistungsdichte, einen minimalen
Verschleiß und einer hohen Zuverlässigkeit auszeichnet. Der minimale Verschleiß ist
auf die nicht erforderliche mechanische Kommutierung mittels Bürsten und die hohe
Zuverlässigkeit auf die nicht notwendigen Sensoren zurück zu führen. Realisiert wird
ein solcher Motor im Gegensatz zu den herkömmlichen mechanisch kommutierten
Motoren durch die Invertierung des Aufbaus: der Läufer besteht aus Permanentmagne-
ten, während der Stator aus den stromtragenden Spulen gebildet wird.
Die kontinuierliche Drehung des Elektromotors wird mit Hilfe eines Planetenrad- und
Stirnradgetriebes untersetzt. Dadurch wird die Drehzahl reduziert, das Drehmoment
erhöht und zusätzlich kann der Abstand zwischen Antrieb und Verdrängergetriebe
überbrückt werden. Wie bereits oben erwähnt, soll als Verdrängergetriebe das oben
beschriebene KF-Getriebe genutzt werden. Um eine zentrische Einleitung der Hubkraft
in die Druckplatte und eine geradlinige Bewegung gewährleisten zu können, wird die-
ses Getriebe mit einem Kurbelgetriebe kombiniert. Das Kurbelgetriebe ist in Bild 4.14
dargestellt.
Diese Doppelschwinge besteht aus dem schwingenden Schwenkbügel (1) des KF-
Getriebes, der Koppel (2) mit dem Konnektierungspunkt zwischen Getriebe und
Druckplatte (5), der Schwinge (3) und dem Gestell (4;0). Der Schwenkbügel wird über
das KF-Getriebe in eine oszillierende Bewegung versetzt. Die kinematischen Abmes-
sungen sind mit Hilfe einer graphischen Konstruktion unter den Vorgaben der geradli-
nigen Bewegung des Koppelpunktes K und des zur Verfügung stehenden Raumes,
sowie nach dem Satz von Roberts zur Ermittlung viergliedriger Ersatzgetriebe, ermit-
telt worden /Dittrich 1994/. In Bild 4.14 [B] ist der Bewegungsablauf dargestellt und54
4.4 Qualitativer Entwurfzeigt die nahezu vertikale Koppelkurve des Konnektierungspunktes der Druckplatte im
Bereich des Hubwinkels von ψ=0° bis ψ=70°. 
Die Gesamtkinematik des kombinierten KF-Getriebes mit der Doppelschwinge als
Geradführungsgetriebe soll nun im Folgenden dargestellt werden. Durch die Kombina-
tion der beiden Getriebe erhält man als Gesamtübertragungsfunktion eine verschach-
telte Funktion . Der Hub z ist also über den Hubwinkel ψ abhängig vom
Drehwinkel ϕ.
Für die Berechnung des Kurbelgetriebes wird der Hubwinkel ψA eingeführt, da das
Getriebe um den Winkel ξ gedreht ist (Gleichung 16).
(GL 16)
Die für die weitere Berechnung notwendigen Bezeichnungen sind in Bild 4.15 darge-
stellt. Hierbei werden zwei Koordinatensysteme unterschieden, das Koordinatensystem
mit xz-Achsen, die dem Koordinatensystem des KF-Getriebes entsprechen und das
bereits erwähnte um den Winkel ξ gedrehte x*z*-Koordinatensystem.
Bild 4.14: Funktionsprinzip des Kurbelgetriebes zur Geradführung:
[A] Schwenkbügel (1) mit Hubwinkel ψ, Koppel (2), Fixierung der Druck-
platte (3) und Schwinge (4)
[B] Bewegungsablauf /Förster 2001/
z ψ ϕ( ){ }
ψA ψ ξ+=55
4 Konstruktion des elektromechanischen HerzunterstützungssystemsDie Koordinaten der Koppelkurve ergeben sich mit den Getriebelängen l1 bis l4 und der
Länge f, der Diagonalen zwischen dem Gelenkpunkt A und B0, nach den Gleichungen
17 und 18 /Dittrich 1994/.
(GL 17)
(GL 18)
mit 
Bild 4.15: Bezeichnungen des 
Kurbelgetriebes 
nach /Dittrich 
1994/
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4.4 Qualitativer EntwurfDie berechneten Koordinaten x*K und z*K des Koppelpunktes K werden mit den Glei-
chungen 19 und 20 in xK und zK korrigiert. Damit erhält man die Koppelkurve des
Punktes K in Abhängigkeit des Drehwinkels ϕ. 
(GL 19)
(GL 20)
Die Übertragungsfunktion  ist in Bild 4.16, die x-Auslenkung in Bild 4.19
dargestellt. Hierzu wurden die in der Tabelle 4.2 abgebildeten kinematischen Werte
gewählt. Mit diesen Werten ergibt sich ein maximaler Hubwinkel  ψ=70° und eine
Hubhöhe von z=14,34 mm. Die seitliche Auslenkung in x-Richtung hat einen maxima-
len Betrag von 0,84 mm und kann aufgrund der Führung der Druckplatte durch eine
Membran sehr gut toleriert werden.
 
Die Übertragungsfunktion 1. Ordnung  des kombinierten Getriebes lässt sich
anhand der Ableitung  der zusammengesetzten Funktion berechnen. Mit den bereits
Kinematische Bezeichnung Wert Einheit
Einstellwinkel a 55 °
Obere Taumelbolzen-
länge
14,5 mm
Untere Taumelbolzen-
länge
13,56 mm
Schwingenlänge l1 16 mm
Koppellänge l2 7,54 mm
Schwingenlänge l3 23,24 mm
Gestelllänge l4 31,75 mm
Koppellänge lK 5,5 mm
Koppellänge l5 2,4 mm
Korrekturwinkel x 1,75 °
Tabelle 4.2 Gewählte kinematische Werte des kombinierten KF / Geradführungs-
  getriebe 
xK x*K ξcos⋅ z*K+ ξsin⋅=
zK x*K– ξsin⋅ z*K+ ξcos⋅=
z ψ ϕ( ){ }
bo
bu
z' ψ ϕ( ){ }
z·57
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsoben berechneten Übertragungsfunktionen des KF-Getriebes ergibt sich für die
Geschwindigkeit des Koppelpunktes K der Zusammenhang in Gleichung 21. Die Über-
tragungsfunktion  lässt sich dann wie in Gleichung 22 darstellen. 
(GL 21)
(GL 22)
Ebenso lässt sich die Übertragungsfunktion der 2. Ordnung für das kombinierte
Getriebe mit Hilfe der Übertragungsfunktionen des KF-Getriebes herleiten (Gleichung
23 und 24).
(GL 23)
(GL 24)
Beide Übertragungsfunktionen sind nach der Gleichung 22 und 24 mit den kinemati-
schen Werten aus der Tabelle 4.2 in den Bildern 4.17 und 4.18 dargestellt.
Bild 4.16: Übertragungsfunk-
tion des kombi-
nierten Getriebes 
in Abhängigkeit 
des Antriebswin-
kels ϕ, mit Anstell-
winkel α=55° und 
oberer Hebel-
länge lo=16mm
z'
z· ψ ϕ t( )( )[ ] dzdψ------
dψ
dϕ------
dϕ
dt
------ z' ψ' ϕ·⋅ ⋅=⋅ ⋅=
z' ξsin l1 ψ ξ+( )sin⋅ lK π ψ– ξ– ψB ψF κ–+ +( )sin⋅–[ ]⋅
ξcos l1 ψ ξ+( ) lK π ψ– ξ– ψB ψF κ–+ +( )cos⋅+cos⋅[ ]⋅
+=
z·· ψ ϕ t( )( )[ ] d
2
z
dt2
--------
d z' ψ·⋅( )
dt
-------------------- z'' ψ'2 ϕ· 2⋅ z' ψ( '' ϕ· 2⋅ ⋅+⋅ ψ' ϕ·· )⋅+===
z'' ξsin l1 ψ ξ+( )cos⋅ lK π ψ– ξ– ψB ψF κ–+ +( )cos⋅+[ ]⋅
ξcos l– 1 ψ ξ+( ) lK π ψ– ξ– ψB ψF κ–+ +( )sin⋅+sin⋅[ ]⋅
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4.4 Qualitativer EntwurfDie Pumpeinheit soll durch den Gleichstrommotor mit einer konstanten Drehgeschwin-
digkeit  angetrieben und über das Getriebe in die oszillierende Hubbe-
wegung umgesetzt werden. Dadurch wird der Wert der Antriebsbeschleunigung null,
und die Übertragungsfunktionen 1. und 2. Ordnung des gesamten Getriebes vereinfa-
Bild 4.17: Übertragungsfunk-
tion 1. Ordnung 
des kombinierten 
Getriebes in 
Abhängigkeit des 
Antriebswinkels ϕ, 
mit Anstellwinkel 
α=55° und oberer 
Hebellänge 
lo=16mm
Bild 4.18: Übertragungsfunk-
tion 2. Ordnung 
des kombinierten 
Getriebes in 
Abhängigkeit des 
Antriebswinkels ϕ, 
mit Anstellwinkel 
α=55° und oberer 
Hebellänge 
lo=16mm
Bild 4.19: Auslenkung der 
Führungskonnek-
tierung der Druck-
platte in x-
Richtung
ϕ· ω const==59
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemschen sich. Gibt man eine konstante Drehzahl vor, dann ergeben sich die Geschwindig-
keiten  und  sowie die Beschleunigungen  und  wie in Bild 4.20 und 4.21
dargestellt. 
Am Koppelpunkt K soll die Druckplatte konnektiert werden, damit diese das Blut aus
der Pumpkammer durch die translatorische Bewegung verdrängt. Der dazu notwendige
Druck in der Pumpkammer hat die Kraft F am Koppelpunkt K zur Folge und wird dem
Getriebe aufgeprägt. Diese Belastung wird auf die Getriebeglieder übertragen und lässt
sich über die Kräfte im Gelenk zwischen den Gliedern nach dem Schnittprinzip berech-
nen. Unter Annahme der starren Getriebeglieder sind im Bild 4.22 das Krafteck und der
Lageplan für das Kräftegleichgewicht an der Koppel abgebildet.
Bild 4.20: Hubgeschwindig-
keit des Koppel-
punktes K und 
Hubwinkelge-
schwindigkeit des 
KF-Getriebes bei 
konstanter Dreh-
zahl n=120 min-1
Bild 4.21: Hubbeschleuni-
gung des Koppel-
punktes K und 
Hubwinkelbe-
schleunigung des 
KF-Getriebes bei 
konstanter Dreh-
zahl n=120 min-1
ψ· z· ψ·· z··60
4.4 Qualitativer EntwurfVoraussetzung für das Gleichgewicht der Koppel mit den drei Kräften ist, dass die
Kräfte in einer Ebene liegen, die Wirkungslinien sich in einem Punkt schneiden und
dass das Krafteck der drei Kräfte geschlossen ist /Adomeit 1990/. Die Kraft F wird
durch die von der Schwinge 1 auf die Koppel 2 übertragenen Kraft F21 und durch die
von der Schwinge 3 auf die Koppel 2 übertragenen Kraft F23 im Gleichgewicht gehal-
ten. Die Schwinge 3 nimmt dabei nur Zug- und Druckkräfte auf, wogegen die
Schwinge 1 als Antriebsglied auch Biegekräfte aufnehmen muss. Die Wirkungslinie
der Kraft F21 ergibt sich dann aus den Schnittpunkt zwischen den Wirkungslinien der
senkrechten aufgeprägten Kraft F und der Wirkungslinie von F23, die identisch mit der
Schwinge 3 ist, und dem Gelenkpunkt A. Hierbei wurde der Gleichgewichtszustand der
Koppel vorausgesetzt.
Nach Gleichung 25 und 26 ergeben sich für die Kräfteberechnung des Gesamt-Getrie-
bes die Kräfte F21 und F23.
(GL 25)
(GL 26)
Bild 4.22: Kräftegleichge-
wicht an der Kop-
pel bei einer an 
dem Koppelpunkt 
K aufgeprägten 
Kraft F: Kräfte-
plan und Lageplan
F21
F
αFsin
-------------- α23sin⋅=
F23
F
αFsin
-------------- α21sin⋅=61
4 Konstruktion des elektromechanischen HerzunterstützungssystemsDie vollständige Herleitung und Berechnung der Kräfte mit allen nötigen Formeln sind
in /Dittrich 1994/ und im Anhang aufgeführt.
Die Kraft F21 wird weiter auf das KF-Getriebe übertragen und kann in eine radial wir-
kende Kraft F21r und eine tangential wirkende Kraft F21t aufgeteilt werden (Gleichung
27 und 28). Die weitergehende Berechnung der Getriebekräfte wurde bereits oben in
Kapitel 4.3 aufgeführt.
(GL 27)
(GL 28)
mit 
Nachdem nun mit Hilfe des Gleichstrommotors und des Untersetzungs- und Hubgetrie-
bes eine geradlinige Hubbewegung aus der gleichmäßigen unidirektionalen Drehung
erzeugt wird, kann sie auf die Druckplatte übertragen werden. Die Druckplatte wird
durch eine an ihr befestigten Membran geführt. Um ein Stauchen oder Strecken dieser
Membran zu verhindern, wird die Membran mit einer sogenannten Rollfalte versehen
und die Membrangeometrie in Form einer Kugel ausgelegt (siehe Kapitel 4.5). Hiermit
kann ein Abgleich der gestreckten Längen und der Oberflächen in den beiden Endlagen
der Druckplatte erreicht werden.
Die nach außen geschlossene Pumpkammer liegt mit ihrer Pumpkammermembran auf
der Führungsmembran. Die Membrangeometrie der Pumpkammer ist der Geometrie
der Führungsmembran angepasst und wird dementsprechend weder gestaucht noch
gestreckt. Durch diese Auslegung der Membranen wird zudem die Faltenbildung mini-
miert, die die Blutschädigung erheblich beeinflussen kann (siehe Kapitel 6.2). Die Bau-
form der Pumpkammer bildet eine abgerundete Trapezform nach. Die Einlass- und
Auslasskonnektoren sind mit dreiflügeligen Kunststoffklappen versehen, die der natür-
lichen Aorten- oder Pulmonalklappe des Herzens nachempfunden sind.
F21r F21
π
2
-- α1–
 
 sin⋅=
F21t F21
π
2
-- α1–
 
 cos⋅=
α1 ψB γ–=62
4.4 Qualitativer EntwurfZum Abschluss des qualitativen Entwurfes im Konstruktionsprozess wird nun das Kon-
zept in einer Zusammenstellungszeichnung vorgestellt (Bild 4.23).
Bild 4.23: Zusammenstellungszeichnung der Pumpeinheit: Vorderansicht, Schnitt 
durch die Hubebene, Draufsicht mit Schnitt unter der Druckplatte, Motor 
und Untersetzungsgetriebe (1), Zwischenrad (2), KF-Getriebe (3), Gerad-
führungsgetriebe (4), Druckplatte (5), Membran (6), Pumpkammer (7), Ein-
lasskonnektor (8), Auslasskonnektor (9), Kabel- und Ventstutzen (10)
Die Vorderansicht zeigt einen Schnitt durch die Hubebene der Pumpeinheit und die
Draufsicht eine Ansicht mit Schnittdarstellung im Bereich der Pumpkammer unterhalb
der Druckplatte. Auf der rechten Seite ist der Antrieb mit dem bürstenlosen Gleich-
strommotor (1), mit den außenliegenden Spulen und der Rotor mit den Permanentmag-
neten zu sehen. Unterhalb des Motors schließt sich ein Planetenradgetriebe mit zwei
Planetenrädern zur Untersetzung der Motordrehzahl bei gleichzeitiger Erhöhung des63
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemszur Verfügung stehenden Drehmomentes an. Der weitere Abtrieb erfolgt über den
Käfig des Getriebes und wird über ein Zwischenrad (2) auf das Hubgetriebe aufgeprägt.
Das KF-Getriebe (3) setzt zusammen mit dem Geradführungsgetriebe (4) die Drehbe-
wegung in eine translatorische Hubbewegung um und überträgt diese auf die Druck-
platte (5). Die Druckplatte wird über eine Membran (6) geführt und verdrängt das Blut
aus der Pumpkammer (7). Weitere Bauteile der Pumpkammer sind der Einlass- (8) und
der Auslasskonnektor (9) mit den entsprechenden Klappen für die gerichtete Strömung.
Der Kabel- und Ventstutzen (10) dient zur Ausführung der Versorgungskabel und zur
Ausgleichung des Druckes innerhalb der hermetisch gekapselten Antriebseinheit. 
4.5 Quantitativer Entwurf
Die quantitative Auslegung erfordert die Festlegung der zu verwendenden Materialien
und damit die Bestimmung der spezifische Eigenschaften der Werkstoffe. Anschlie-
ßend können die in Tabelle 3.1 aufgelisteten spezifischen Anforderungen in einem
quantitativen Entwurf ausgearbeitet werden. Dabei ist die Dimensionierung durch eine
Belastungs- und Lebensdauerberechnung der Bauteile zu bestimmen um ein Bauteil-
versagen in der geforderten Einsatzdauer zu vermeiden. 
4.5.1 Werkstoffauswahl
Biokompatible Materialien sind für alle in Blut- oder Gewebekontakt tretenden Ober-
flächen zu wählen, um den in Kapitel 3.2 geschilderten Anforderungen der biologi-
schen Verträglichkeit gerecht zu werden. Unter Biokompatibilität versteht man den
Grad der Gewebeverträglichkeit eines in den Körper eingesetzten oder mit seiner Ober-
fläche in Kontakt kommenden Fremdstoffes bzw. Medizinproduktes. Bei einem Imp-
lantat, welches über längere Zeit mit Körpergewebe in direktem Kontakt tritt, sind die
Körperreaktionen von extremer Wichtigkeit. Das Gewebe erkennt das Produkt als
„fremd“ und wird es tolerieren, bekämpfen oder sogar abstoßen wollen. Die Biokompa-
tibilitätsprüfungen müssen nach genau festgelegten Normen (ISO 10993, EN 3099364
4.5 Quantitativer Entwurfund DIN EN ISO 7405:1997) durchgeführt werden. Die als Dauerimplantate in den
menschlichen Körper einzubringenden Implantatwerkstoffe müssen unter anderem also
biokompatibel, korrosionsbeständig, gewebeverträglich und elastisch sein.
Keramiken wird eine hohe Biokompatibilität nachgesagt, treten aber hier aufgrund der
spröden Werkstoffeigenschaften in den Hintergrund. Unlegiertes Titan und die Titanle-
gierungen TiAl6V4 und TiAL6Nb7 erfüllen die Anforderungen in einem hohen Maße
und werden seit Jahren in der Medizintechnik angewendet /Wintermantel 1998/. Hoch-
legierter rostfreier Stahl wäre eine Alternative, hat jedoch gegenüber Titanlegierungen
den Nachteil einer höheren Dichte (Stahl 1,4571: 8,0 kg/dm3, TiAl6V4: 4,5 kg/dm3 bei
20°C) bei fast gleicher Festigkeit. Bauteile aus Stahl würden dementsprechend 40%
schwerer sein und dadurch die Handhabung und Verträglichkeit eines Implantates
unnötig verschlechtern. Folglich wird für die Gehäuse- und die mechanischen Bauteile
TiAl6V4 als Material gewählt.
Die Pumpkammer und die Membranen sollen aus einem durchsichtigen sehr flexiblen
Material gefertigt werden. Als ein geeignetes Material hat sich Polyurethan (PUR)
bewährt. Es wird für eine Vielzahl von Implantaten und auch für bereits klinisch einge-
setzte Blutpumpen verwendet. Als besonders geeignet haben sich thermoplastische
PUR-Elastomere erwiesen, die bei Temperaturen über 150°C plastisch verformt wer-
den können und bei Abkühlung ihre Vernetzungspunkte wieder zurückbilden. Dadurch
können Bauteile im Spritzgussverfahren und durch Thermoformen einfach hergestellt
werden. Unterschieden wird zwischen Polyester- und Polyetherurethane, wobei sich
aufgrund der Empfindlichkeit der Polyesterurethane gegen Hydrolyse die PUR-Elasto-
mere auf der Basis von Polyether für die medizinische Anwendung durchgesetzt haben
/Wintermantel 1998/.
4.5.2 Dimensionierung der Bauteile
Die benötigte Förderleistung von 2,5 bis 3 L/min und bei einer mittleren Pumpfrequenz
von 110 min-1 ergibt sich ein theoretisches Verdrängervolumen von 27 ml. Da jedoch
mit Verlusten, wie z.B. Leckage der Klappen, zu erwarten ist, wird ein Verdrängervolu-65
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsmen von 35 ml gewählt. Mit dem nun bestimmten Verdrängervolumen wird die Pump-
kammer ausgelegt. Bauteile der Pumpkammer sind die Konnektoren, das
Pumpkammergehäuse und die Membran. Die Membran stellt ein komplexes Bauteil
dar, welches sich trotz hoher dynamischer und statischer Belastung in Dauerstandfes-
tigkeit mit hoher Flexibilität auszeichnen muss. Eine weitere Bedingung ist die Vermei-
dung einer Faltenbildung der Membran, um den Anforderungen für Blut gerecht zu
werden. Beides lässt sich mit Hilfe der geometrischen Gestaltung der Membran redu-
zieren. Die Formänderung der Pumpkammermembran von der unteren enddiastoli-
schen Lage zur oberen endsystolischen Lage muss mit geringstmöglichen elastischen
Dehnungen vollzogen werden. Voraussetzung hierfür ist die Übereinstimmung der
Querschnittslängen und Flächen der Membran in beiden Endlagen /Knierbein 1990,
Kaufmann 1996/. Beide Anforderungen können durch die Wahl eines kugelförmigen
Querschnittes realisiert werden.
In Bild 4.24 ist die Lage des Membranquerschnittes in beiden Endlagen dargestellt. In
der enddiastolischen Lage sind zwei Kugelformen mit dem Radius rM zu sehen, die an
einer Spiegelachse unterteilt werden. Der konvexe Kugelabschnitt beschreibt die Form
der Druckplatte, während der konkave Kugelabschnitt die Membran darstellt. An der
Spiegelachse liegt nun die Membran auf der kugeligen Druckplatte auf und beschreibt
die gleiche Querschnittslänge und Oberfläche wie vorher. Bewegt sich nun die Druck-
platte nach oben Richtung systolischer Lage, so wird die konkave Membran nur in eine
Bild 4.24: Membranquerschnitt 
in endsystolischer und 
enddiastolischer Lage 
der Druckplatte66
4.5 Quantitativer Entwurfkonvexe Form umgestülpt und eine plastische Verformung vermieden. Um ein Knicken
und die Bildung von Falten zu reduzieren, wird der Übergangsbereich mit einer Roll-
falte mit dem Radius rR versehen. Die Anforderung nach einer minimalen Bauhöhe
wird durch eine Abflachung der Druckplatte im oberen Bereich berücksichtigt.
Die Geometrie des Pumpkammergehäuses beschreibt die gleiche Kontur wie die Mem-
bran und Druckplatte in der endsystolischen Lage in einem geringen Spaltabstand, um
Kontakt zwischen Druckplatte und Gehäuse zu vermeiden und das Blut nicht zu schädi-
gen. Die Orientierung der Pumpkammer sowie Lage, Größe und Ausrichtung der Ein-
und Ausflussgeometrie wurden durch ein variables Volumenmodell der Pumpeinheit
mittels Kadaverstudien in Kälbern ermittelt.
Hiermit sind unter Berücksichtigung der in der Tabelle 4.2 gewählten kinematischen
Werte für das Hubgetriebe und der daraus resultierenden Hubhöhe der Druckplatte die
Pumpkammerabmessungen festgelegt. Mit dem gewähltem Schlagvolumen von 35 ml,
dem geforderten Förderstrom von bis zu 3 L/min und einem geschätzten Pumpkammer-
wirkungsgrad von 60 % ergibt sich ein Pumpfrequenzbereich von 70 bis 140 min-1.
Ein Untersetzungsgetriebe passt den Drehzahlbereich und das zur Verfügung stehende
Drehmoment des Motors diesem Schlagzahlbereich an. Der Motor „HICA2“ (ETEL
S.A., Môtiers, Schweiz) wurde speziell für den Einsatz eines kleinen kompakten elek-
tromechanischen Antriebs eines Kunstherzens entwickelt und bietet die Voraussetzun-
gen für die geforderten Eigenschaften der Pumpeinheit /Kaufmann 1996/. Aufgrund der
Wirkungsgrade des Motors von 70 bis 80 % in dem Motordrehzahlbereich von 1500 bis
2500 min-1 ergibt sich dementsprechend bei Pumpfrequenzen von 70 bis 140 min-1 ein
Gesamtübersetzungsverhältnis im Bereich von i = 17,5 bis 21. Dies wird bei der Aus-
wahl der Getriebekomponenten berücksichtigt.
Der Druckverlauf in der Pumpkammer während eines Pumpzyklus wird gemessen, so
dass die reale Belastung des Getriebes berechnet werden kann. Ein solcher Verlauf des
Druckes bei einer Schlagfrequenz von 120 min-1 und einem eingestellten Systolen-
druck von 140 mmHg ist in Bild 4.25 dargestellt. Man erkennt den rapiden Druckan-67
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsstieg zu Beginn bis zur Öffnung der Auslassklappe und der anschließende Druckabfall
während der Auswurfphase. Setzt die Abwärtsbewegung der Druckabfall ein, fällt der
Druck bis auf einen negativen Wert, der hier beim aktiven Füllen durch ein Saugeffekte
entsteht.
Der durch diesen Pumpzyklus verursachte Kraftverlauf F und die Gleichgewicht hal-
tenden Koppelkräfte F21 und F23 sind in Bild 4.26 abgebildet. Auffällig sind die hohen
Beträge der Koppelkräfte bei einem Drehwinkel von ϕ=180°. Diese entstehen durch die
geforderte extrem kompakte Bauweise und die damit verbundenen Winkelstellungen
α21 und α23 nahe an 90°. 
Bild 4.25: Druckverlauf in 
der Pumpkammer 
bei einer Schlag-
frequenz von 120 
min-1 und einem 
Systolendruck von 
140 mmHg
Bild 4.26: Kräfteverlauf der 
aufgeprägten 
Kraft F und der 
Koppelkräfte F21 
und F23 der Dop-
pelschwinge68
4.5 Quantitativer EntwurfDie Gleichgewicht haltenden Momente, Dreh- und Kippmoment, werden nun nach den
bereits oben hergeleiteten Gleichungen berechnet und in Bild 4.27 abgebildet. Das dar-
gestellte Hubmoment ist eine Zwischengröße, die durch die Kraft Ft21 zusammen mit
der Schwingenlänge l1 verursacht wird und hier zur Verdeutlichung der Übersetzung
des KF-Getriebes dient.
Deutlich ist bei dem Drehwinkel von ϕ = 180° das Hubmomentenmaxima zu erkennen.
Das Gleichgewicht haltende Drehmoment nimmt bei diesem Drehwinkel den Wert null
an, während das Kippmoment in dieser Getriebestellung seinen Maximalwert erreicht.
Der Drehmomentverlauf zeigt einen Wechsel des Betrages mit Nulldurchgang und ver-
anschaulicht bei Antrieb durch einen Motor den Übergang vom aufzuwendenden Dreh-
moment zum antreibenden Drehmoment durch den Druck in der Pumpkammer. 
4.5.3 Belastungs- und Lebensdauerberechnung
Bauteilversagen ist in den überwiegenden Fällen auf wirkende Belastungen (Kräfte,
Momente, Temperaturschwankungen) zurückzuführen. Dadurch werden Spannungen
und Dehnungen initiiert, welche schließlich zum Bruch führen. Eine Berechnung ist
nötig, um wirtschaftlich Bauteile zu konzipieren, die der Größen- und Gewichtsmini-
mierung Rechnung tragen. Sie dürfen weder über- noch unterdimensioniert sein. Als
Bild 4.27: Verlauf des Hub-
momentes an der 
Schwinge und des 
Gleichgewicht hal-
tenden Dreh- und 
Kippmomentes der 
Taumelscheibe69
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsüberwiegend statisch belastete Bauteile der Pumpeinheit sind die Lager und die Zahn-
radpaarungen anzunehmen. Diese können mit Hilfe rechnerischer Gegenüberstellung
der aufgebrachten Beanspruchung mit der zulässigen Beanspruchbarkeit analytisch
dimensioniert werden. Auf der Grundlage dieser Berechnungen können die Bauteile für
die Anforderung der Mindestlebensdauer von einem Jahr bestimmt werden.
Die Bauteile Taumelbolzen, Schwenkbügel, Druckplatte und Membran stellen jedoch
die höchstbelasteten dar und sind aufgrund der Komplexität mit der Finite Elemente
Methode (FEM) auszulegen und zu bewerten. Mit diesem Analyseverfahren können die
strukturellen Belastungen und Verformungen der Bauteile berechnet und kritische
Zonen visualisiert werden. Die zu untersuchende Struktur wird durch gedachte Flächen
und Linien in sogenannte „Finite Elemente“ unterteilt, die über Knoten miteinander
verbunden sind. Diese Elemente haben die Form einfacher Geometrien, wie beispiels-
weise Quader oder Dreiecke. Für jedes dieser Elemente wird unter Berücksichtigung
von Anfangs- oder Randbedingungen der physikalische Sachverhalt, hier die kinema-
tisch zulässigen Verformungsverteilungen, formuliert. Die Beschreibungen aller Ele-
mente werden anschließend in einem Gesamtgleichungssystem zusammengefasst, das
dann gelöst werden kann. 
Die hier im Folgenden vorgestellten Berechnungen sind mit dem Programm I-DEASTM
Simulation Master Series 7 durchgeführt worden und können in einzelne Schritte unter-
teilt werden: 
• 3D Erstellung des Bauteils
• Beschränkende Randbedingungen und Belastung definieren
• Definition und Generierung der Finiten Elemente mit anschließender Qualitätsü-
berprüfung des FEM-Netzes
• Berechnung der Belastung und Verformung
• Auswertung der Analyse
Die Membran der Pumpkammer besteht wie oben beschrieben aus dem PUR-Elastomer
Platilon UF1 (Hersteller ATOCHEM Deutschland) mit einer Reißfestigkeit von70
4.5 Quantitativer Entwurf60 N/mm2 bei einer Reißdehnung von 800 %. Bei mechanischer Belastung von Kunst-
stoffen in Langzeiteinsätzen muss die Dehnung des Materials unterhalb einer kritischen
Dehngrenze bleiben. Diese Dehngrenzen werden in der Literatur mit εkrit=15 % für bio-
kompatible Polyurethane angegeben und sind in den Dimensionierungen der bereits im
klinischen Einsatz befindlichen Membranpumpen zugrunde gelegt worden /Knierbein
1990/. Für eine zeitlich befristete Festigkeit ist auch eine Adhäsionsbruchgrenze von
εA=36 % zulässig (Bild 4.28) /Knierbein 1990/
Bild 4.28: Spannungsdehnungsdiagramm von PUR mit kritischer Dehngrenze und 
Adhäsionsbruchgrenze /Knierbein 1990/.
Aufgrund des auftretenden Druckverlaufes in der Pumpkammer (Kapitel 6.2) wird ein
Maximalwert von 270 mmHg bei einem Systolendruck von 140 mmHg angenommen.
Als Randbedingung werden die Knoten in der Kontaktfläche zwischen Druckplatte und
Membran und die Knoten am Rand der Membraneinspannung in allen Freiheitsgraden
eingeschränkt. Bild 4.30 zeigt die vernetzte Membrangeometrie und die Ergebnisse der
FEM-Berechnung. In der Mitte ist die Membran auf der Druckplatte befestigt und kann
sich dort nicht deformieren. Aus diesem Grunde kann hier ein grobes Netz gewählt
werden. Zum Rand wird das Netz immer weiter verfeinert, um hier eine gute Auflösung
zu erreichen (siehe Bild 4.30 oben). Die Ergebnisse zeigen in der graphischen Visuali-71
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemssation die Spannungsverteilung über eine lineare Farbdarstellung. Die maximale auftre-
tende Membranbelastung ergibt sich im oberen Randbereich mit 0,5 N/mm2. Überträgt
man die Spannungswerte in das Spannungsdehnungsdiagramm des Polyurethans, so
erhält man die Werte für die auftretenden Dehnungen. Um die Langzeitstabilität der
Membran bestimmen zu können wird die maximal auftretende Spannung in das Dia-
gramm übertragen, so dass sich eine maximale Dehnung von 3,5 % ergibt (Bild 4.28).
Diese Dehnung liegt weit unter der kritischen Dehnung für Langzeitstabilität, so dass
hier nicht mit einem Bauteilversagen zu rechen ist.
Die Druckplatte wird aus dem Material Hydex 202, einem thermoplastischen Polyure-
than, mit einer zulässigen Streckgrenze von 63 N/mm2 hergestellt. Auf der Oberseite
der Druckplatte wird aus der Pumpkammer über die Membran der Druck aufgeprägt.
Die Gegenkraft wird über die Auflageflächen der Druckplattenhalter übertragen und
stellt somit die Einschränkung der Knotenpunkte in den Freiheitsgeraden dar. Hier wer-
den die Bewegungen in xyz-Richtungen sowie die Drehmomente um die x und y Achse
unterbunden. Das Ergebnis dieser Berechnungen zeigt Bild 4.31. Dargestellt ist die
Draufsicht und die Untersicht der Druckplatte im Belastungsfall unter einem Druck von
270 mmHg. In der Draufsicht treten Zugspannungen bis Werte von 18,8 N/mm2 auf,
wohingegen in der Untersicht an den Verrundungen der Aussparung Druckspannungen
bis 109 N/mm2 entstehen. Diese Maximaldruckspannungen treten jedoch nur punktuell
auf und stellen ein Wert bei ständiger Höchstlast dar. Real tritt die Belastung jedoch je
nach Pumpfrequenz nur für einen Zeitraum von 0,02 bis 0,04 Sekunden auf. Dauerver-
suche mit dem Labormuster bei einem systolischen Pumpkammerinnendruck von
270 mmHg führten zu keiner Schädigung, so das nicht mit einem Bauteilversagen zu
rechnen ist.
Der Schwenkbügel, als Schwinge des kombinierten Getriebes, wird auf Quer- und
Längskräfte belastet. Er wird aus der Titanlegierung TiAl6V4 gefertigt. Die zulässige
Spannung bei der Dehngrenze liegt bei 825 N/mm2. Die Krafteinleitung erfolgt hier
von den Druckplattenhaltern über eine Achse auf die Bohrung am oberen Ende des72
4.5 Quantitativer EntwurfSchwenkbügel. An den Bügelenden werden die Kräfte in die x und y Richtung über
Gleitlager auf die Schwenkradhalterung weitergegeben und folglich hier die Knoten in
diesen Richtungen fixiert. Zudem werden hier aufgrund der Einspannung der Lager die
Drehmomente um beide Achsen unterbunden und für die Berechnung gesperrt. Die
Schwenkkraft wird innerhalb des Schwenkbügels über Nadelhülsen in der inneren Boh-
rung auf den Taumelbolzen mit 270 N/mm2 aufgeprägt. Hier müssen die Freiheitsgrade
der Knoten im rechten Winkel zur Bohrungsachse gesperrt werden. Die FEM-Berech-
nung in Bild 4.32 zeigt in logarithmischer Darstellung die höchste Belastung im
Angriffspunkt der aufgeprägten Kräfte und in den geschwungenen Bereichen des
Bügels. Die maximalen Spannungen treten im Angriffspunkt der Kraft mit 341 N/mm2
und im geschwungenen Bereich mit 59 N/mm2 auf, wobei alle Bereiche damit die
Dehngrenze der Titanlegierung weit unterschreiten. Zusätzlich wird die Verformung
des Schwenkbügels in Bild 4.32 mit einem Vergrößerungsfaktor visualisiert. Die maxi-
male Verschiebung beträgt 0,08 mm und beeinträchtig damit nicht die Funktionalität
des Getriebes.
Der Taumelbolzen wird aus dem Edelstahl 1.4571 gefertigt und muss den höchsten
Ansprüchen genügen. Wie bereits oben erwähnt, wird die Schwenkkraft vom Schwenk-
bügel auf den Taumelbolzen über zwei Nadelhülsen und damit die Kräfte orthogonal
zur Achse übertragen. Am unteren Ende erfolgt die Kraft- und Momentenübertragung
von dem Taumelbolzen auf das Schwenkrad ebenfalls mittels zwei Nadelhülsen. Für
die Simulation wird der Taumelbolzen an der Einspannung durch die Nadelhülsen im
Schwenkrad geschnitten und an der Schnittfläche fest eingespannt. Die Kräfte werden
in der Mitte der oberen Nadelhülsen auf den Taumelbolzen aufgeprägt. Das Ergebnis
der Simulation ist in Bild 4.33 dargestellt. Die maximalen Spannungen treten an den
Krafteinleitungsstellen mit 1610 N/mm2 auf (Bild 4.33 Draufsicht). Eine punktuelle
Konzentration der auftretenden Spannungen im radialen Übergang ist auf der Unter-
seite erkennbar (Bild 4.33 Untersicht). Diese Maximalspannung beträgt 1370 N/mm2
und stellt eine Druckspannung dar. Die maximalen Zugspannungen auf der Oberseite
des radialen Übergangs betragen um die 480 N/mm2, wobei die zulässigen Zugspan-73
4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystemsnungen zwischen 500 N/mm2 und 700 N/mm2 betragen (Herstellerangaben). Die größt-
mögliche auftretende Verschiebung des Taumelbolzens beträgt 0,2 mm und verursacht
aufgrund des geringen Betrages keine nachteiligen Auswirkungen auf das Getriebe.
Aus diesen Daten ist nur eine qualitative Belastungsverteilung und nicht ein Versagen
des Taumelbolzens ableitbar, da die Belastung räumlich sehr konzentriert auftritt und
zudem durch die Fertigungstechnik „Biegen“ hergestellt wird. Dadurch kann es auf der
Unterseite zu einer Verfestigung im Gefüge kommen und ein anderes Materialverhalten
bei Belastung verursachen. Eine Aussage über ein Versagen des Taumelbolzens kann
hier nur durch einen Druckversuch mit dem Originalbauteil erbracht werden.
Der Taumelbolzen wurde hierzu in einer Vorrichtung am unteren Ende im vorgesehe-
nen Einstellwinkel α=55° eingespannt und am oberen Ende in der Position der Lage-
rung mit einer ansteigenden Druckkraft über eine Zug- / Druckmaschine (Universal-
Zugprüfmaschine T5K, J.J. LLOYD Instruments GmbH, Stuttgart, Deutschland) belas-
tet. Die Druckdaten des Versuches wurden analog mit einem LabView Programm (Ver-
sion 5.01, National Instruments, Austin, TX, USA) aufgezeichnet und sind in Bild 4.29
dargestellt. Der Kurvenverlauf kann in Beginn des Druckversuches (1) mit anschließen-
dem steilen Anstieg bis zum Ende der elastischen Verformung und in Beginn der plasti-
schen Verformung (2) sowie Ende des Biegeversuches (3) unterteilt werden. In der
Simulation wurde die aus der Berechnung hergeleitete Maximalkraft mit 270 N/mm2
angenommen, wobei der Verlauf der Druck- bzw. Biegekurve des Taumelbolzens
jedoch eine bleibende plastische Verformung erst über 400 N/mm2 zeigt, gekennzeich-
net durch die Ausbildung einer Elastizitätsgrenze. Erwähnt werden muss, dass diese
ermittelte Biegekurve keinen Werkstoffkennwert darstellt, da die Druckkraft nicht auf
den Querschnitt des Bauteils bezogen wurde und damit von den Abmessungen und der
Gestaltung des Bauteils abhängt. Folglich können die Simulation zur qualitativen Span-
nungsverteilung und der Druck / Biegeversuch zur Bestimmung der Belastbarkeit her-
angezogen werden. Ein Versagen des Taumelbolzens unter der angenommenen
berechneten Belastung ist dementsprechend auszuschließen.74
4.5 Quantitativer EntwurfBild 4.29: Biegeversuch des Taumelbolzens: unterer Teil des Bolzens eingespannt, auf-
geprägte Druckkraft in der Position der Lagerung. Beginn des Druckversu-
ches (1), Ende der elastischen Verformung und Beginn der plastischen 
Verformung (2), Ende des Biegeversuches (3).
Das Ergebnis des Konstruktionsprozesses ist eine vollständig implantierbare elektro-
mechanische Herzunterstützungspumpe, die nach dem Verdrängerprinzip arbeitet. Sie
besteht aus einem Titanlegierungsgehäuse und einer Polyurethanpumpkammer mit
dreiflügeligen PUR-Klappen an Ein- und Auslass. Bei einer Länge von 117 mm, einer
Breite von 76 mm und einer Höhe von 48 mm beträgt das Volumen der Pumpeinheit
250 ml und wiegt 350 g. Ein kontinuierliches Antriebskonzept mit einem kontinuierlich
unidirektional drehenden Motor und eine zyklische Verdrängung des Blutes aus der
Membranpumpkammer mittels eines sphärischen Getriebes wurde realisiert. Das
Schlagvolumen wurde zu 38 ml und einem Pumpfrequenzbereich von 80 bis 140 min-1
bestimmt (Kapitel 5.1). 75
4 Konstruktion des elektromechanischen HerzunterstützungssystemsBild 4.30: Vernetzte Membran mit Randbedingungen und Spannungsverteilung der 
Membran bei einer Druckbelastung von 270 mmHg
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4.5 Quantitativer EntwurfBild 4.31: Spannungsverteilung der Druckplatte bei einem Pumpkammerdruck von  
270 mmHg in Draufsicht und Untersicht.
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4 Konstruktion des elektromechanischen HerzunterstützungssystemsBild 4.32: Spannungsverteilung und Verformung des Schwenkbügels bei einem systoli-
schen Pumpkammerinnendruck von 270 mmHg in Vorderansicht und Rück-
ansicht.
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4.5 Quantitativer EntwurfBild 4.33: Spannungsverteilung und Verformung des Taumelbolzens bei einem systoli-
schen Pumpkammerinnendruck von 270 mmHg.
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4 Konstruktion des elektromechanischen Herzunterstützungssystems4.6 CAD/CAM Einsatz zur Unterstützung von Konstruktion und 
Fertigung
Bauteile werden heutzutage durch rechnerunterstütztes Zeichnen und Konstruieren
erstellt. Dadurch lassen sich vielfältige Vorteile dieses so genannten Computer Aided
Design (CAD) nutzen. Diese Systeme umfassen auch Aufgaben des statischen und
dynamischen Berechnens von Bauteilen, des Gestaltens, der Erstellung von Zeichnun-
gen, der geometrischen Modellierung, der räumlich grafischen Simulation von Bewe-
gungsabläufen sowie der Herstellung von technischen Dokumentationen.
Die Arbeitsvorbereitung und die Durchführung der Fertigung können in Verbindung
mit Computer Aided Manufacturing (CAM) aufbauend auf den CAD Daten rechnerun-
terstützt verrichtet werden. Definitionsgemäß beschreibt CAM die EDV- Unterstützung
zur technischen Steuerung und Überwachung der Betriebsmittel bei der Herstellung der
Produkte im Fertigungsprozess.
Die Vorgehensweise vom 3D-Modell
zum NC-Programm kann wie in
Bild 4.34 dargestellt beschrieben wer-
den. Zuerst wird das Bauteil modelliert
und liegt als 3D-Modell vor. Anschlie-
ßend wird diesem Bauteil eine NC-
Bearbeitung, ein sogenannter Job, zuge-
teilt. In diesem Job werden dem Bauteil
ein Werkstücknullpunkt zugewiesen
und die Randbedingungen (Setup) defi-
niert. Diese beschreiben das Ausgangs-
material bzw. Halbzeug, die zu
verwendende Maschine (z.B. Fräs- oder
Drehmaschine), die Aufspannung und
die benötigten Werkzeuge mit ihren
Abmessungen. Darauffolgend werden
Bild 4.34: Ablaufplan für die NC-Pro-
gramm Generierung aus einem 
3D CAD Modell80
4.6 CAD/CAM Einsatz zur Unterstützung von Konstruktion und Fertigungdie Bearbeitungsschritte, wie z.B. Schrupp- oder Schlichvorgänge festgelegt. Mit die-
sen Daten kann die Bearbeitung des Rohmaterials bis zum fertigen Bauteil auf dem
Rechner simuliert und bei Bedarf noch mal überarbeitet werden. Stimmt die Simulation
mit dem gewünschten Bauteil überein, wird über einen Postprozessor das fertige NC-
Programm ausgegeben. 
In Bild 4.35 ist ein Beispiel für die simulierten Fräswege der Grundplatte der VERSUS
Pumpeinheit dargestellt. Die Untersicht zeigt die Wege eines Schruppfräsers, um aus
dem Plattenhalbzeug die Außenkontur der Grundplatte zu fräsen, während die Drauf-
sicht die Fräswege für den Schruppvorgang der Innenkontur darstellt. 
Bild 4.35: Simulierte Fräswege für die Grundplatte der VERSUS Pumpeinheit
Untersicht: Schruppfräsen der Außenkontur aus einem Halbzeug
Draufsicht: Schruppfräsen der Innenkontur81
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5 THEORETISCHE ANALYSE DES PHYSIKALISCHEN 
BETRIEBSVERHALTENS
Das vorangegangene Kapitel behandelt die Entwicklung eines ersten Labormusters für
ein Herzunterstützungssystem. Der Entwicklungsprozess ist jedoch ein iterativer Pro-
zess, bei dem sich immer wieder Analyse und Selektion anschließen. Die Lösung ist auf
die Erfüllung der Anforderungen zu überprüfen und eventuelle Schwachstellen zu
beseitigen. In diesem Kapitel wird die erste theoretische Analyse des physikalischen
Betriebsverhaltens beschrieben. Sie bietet die Grundlage für Verbesserungen und ist
die Vorbereitung auf die experimentelle Untersuchung des Systems. Die Fördercharak-
teristik, Wirkungsgrade, Leistungs- und Wärmebilanz der Pumpeinheit sind essentielle
Eigenschaften und werden in diesem Kapitel behandelt.
5.1 Fördercharakteristik
Verschiedene Zusammenhänge sind für die Fördercharakteristik massgebend und müs-
sen bei der Auslegung berücksichtigt werden. Das Förderverhalten kann durch den
mittleren Volumenstrom aus der Pumpkammer und die Fähigkeit pulsierende Fluss-
und Druckverläufe zu erzeugen beschrieben werden. Eine theoretische Analyse und
eine anschließende messtechnische Überprüfung der Fördercharakteristik geben somit
Aufschluss über Wirkungsgrad des Pumpsystems. 
Die Hubbewegung des Getriebes und damit die Verdrängerbewegung der Druckplatte
steht im direkten Zusammenhang mit der Fördercharakteristik. Dementsprechend ist
die Charakteristik in erster Linie, wie in Kapitel 3.3 gefordert, als pulsierende Förde-
rung zu beschreiben. Schlagvolumen der Pumpkammer, Schlagfrequenz und Verluste
sind die weiter bestimmenden Faktoren. Eine definierte Förderrate ist durch eine kon-
stante Schlagfrequenz und somit durch die Drehzahl des Getriebes bzw. des Motors zu
erreichen. 83
5 Theoretische Analyse des physikalischen BetriebsverhaltensLaut der Anforderungsliste in Kapitel 3.2.2 ist eine Förderstrom von 2,5 bis 3 L/min zu
realisieren. Der Drehzahlbereich des Motors von 1500 bis 2500 min-1 sowie das
Gesamtübersetzungsverhältnis des Getriebes von i=17,84 bestimmen den zur Verfü-
gung stehenden Pumpfrequenzbereich auf 84 bis 140 min-1 (Kapitel 4.5). In der
Berechnung des theoretischen Förderstroms der Pumpeinheit sind jedoch noch Verluste
aufgrund des Schließvolumens der Klappen, Leckage der Klappen und der Dehnung
des PUR-Gehäuses und der Membran während des Druckanstieges der Austreibungs-
phase zu berücksichtigen. Diese sind nur sehr schwer im Vorfeld abzuschätzen und
schwanken je nach Betriebszustand. Da die Bauhöhe der Pumpeinheit und nicht der
Durchmesser der Pumpkammer die restriktive Größe darstellt, und die Verdrängungs-
höhe durch das Hubgetriebe vorgegeben ist, wird das Schlagvolumen der Pumpkammer
auf 35 ml bestimmt. Bei einem geschätzten Pumpkammerwirkungsgrad von 60 bis
75 % ergibt dies einen Förderstrom von 2 bis 3,5 L/min. Ein weiterer beeinflussender
Faktor der Fördercharakteristik ist das Füllverhalten der Pumpeinheit. Es wird zwi-
schen aktivem und passivem Füllen unterschieden. Beim passiven Füllen wird die
Pumpkammer über den anliegenden Druck am Einlasskonnektor gefüllt, während beim
aktivem Füllen das Blut in die Pumpkammer gesaugt wird. Da bei diesem System die
beiden Optionen der Vorhof- oder der Apexkanülierung ermöglicht werden sollen, wird
ein aktiv füllendes System gewählt. Hinsichtlich des Vorhofvolumens von 70 ml und
des Ventrikelvolumens von bis zu 140 ml ist nicht mit einem Kollabieren aufgrund des
Saugeffektes der Pumpe zu rechnen. 
Nach der geometrischen Gestaltung der Pumpkammer lässt sich mittels des in
Kapitel 4.4 ermittelten Hubverlaufes der Druckplatte das theoretische Hubvolumen in
Abhängigkeit des Drehwinkels berechnen. Bei einer Pumpfrequenz von 120 min-1 las-
sen sich das Hubvolumen und der Durchfluss über die Zeit bestimmen (Bild 5.1). Die
dargestellten Graphen zeigen einen Idealverlauf, da in der Berechnung keinerlei Ver-
luste, wie oben beschrieben, mit eingegangen sind. Eine Voraussetzung für die Berech-
nung ist die vollständige Füllung der Pumpkammer. Das maximale verdrängte
Volumen beträgt 37,3 ml und wird bei einem Drehwinkel von  bzw. bei einerϕ 180°=84
5.2 Wirkungsgrade, Leistungsbilanz und AntriebsmomentSchlagfrequenz von 140 min-1 nach 0,25 s erreicht. Dieses Schlagvolumen übertrifft
das geforderte Volumen von 35 ml zugunsten einer fertigungsgerechten Konstruktion.
Der theoretische Durchfluss lässt sich aus dem Differenzenquotienten bestimmen. Der
Maximalwert des Pumpendurchflusses beträgt 235,35 ml/s. Dieser Wert liegt weit unter
den natürlichen Durchflussraten des Blutes von 400 bis 500 ml/s in der Aorta während
der systolischen Phase des linken Ventrikels /Bleifeld 1978/. 
5.2 Wirkungsgrade, Leistungsbilanz und Antriebsmoment
Der Wirkungsgrad wird als Verhältnis von Leistungsabgabe zu Leistungsaufnahme
definiert (Gleichung 5.1). Der Wirkungsgrad des Gesamtsystems VERSUS stellt eine
Verkettung von Wirkungsgraden aller Komponenten dar. Hierbei addieren sich die Wir-
kungsgrade der Batterieversorgung, der elektrischen Kabel, der Ansteuerung, der Pum-
peinheit und der Kanülen (Bild 3.1). Die hier durchgeführte theoretische Analyse soll
im Weiteren nur die Pumpeinheit in Betracht ziehen.
Bild 5.1: Theoretisches Hubvolumen und theoretischer Durchfluss in Abhän-
gigkeit der Zeit bei einer Schlagfrequenz von 140 min-185
5 Theoretische Analyse des physikalischen Betriebsverhaltens(Gl. 5.1)
Der Wirkungsgrad einer Pumpe ist das Verhältnis von abgegebener hydraulischer Pum-
penleistung zu aufgenommener elektrischer Leistung. Der Wirkungsgrad verändert sich
über den Verlauf der Pumpenkennlinie, speziell bei Verdrängerpumpen. Hier kann nur
ein gemittelter Gesamtwirkungsgrad angegeben werden. Der Betrieb im optimalen
Bereich des Pumpenwirkungsgrades sollte aufgrund der Wirtschaftlichkeit und im Hin-
blick einer Batterieversorgung angestrebt werden.
Der Leistungsweg der Pumpeinheit wird in einzelne Stufen unterteilt, um eine mög-
lichst genaue Analyse durchführen zu können (Bild 5.2). Die elektrische Leistung wird
dem Motor zugeführt und dort in mechanische Leistung umgewandelt. In einem Elek-
tromotor fallen jedoch verschiedene Verluste an. Zu nennen sind hier die Kupferver-
luste, abhängig von der Stromdichte in den Leitern, und die Eisenverluste, verursacht
durch die Wirbelstrom- und die Ummagnetisierungsverluste. Zusätzlich können noch
Verluste durch die Motorbauweise, wie z. B. Reibung in Lager und Dichtungen, auftre-
ten. Laut Herstellerangaben und gewählten Betriebspunkten für die Drehzahlen, arbei-
tet der Motor mit einem Wirkungsgrad von 75 %.
Die mechanische Leistung wird über verschiedene Getriebe in kinetische Leistung
umgesetzt und über die Druckplatte der Pumpkammer aufgeprägt. Die Getriebestufen
weisen Verluste auf, die sich aus den Verzahnungsverlusten, den Lagerverlusten und
den Reibungsverlusten zusammensetzen. Gelagerte Zahnradpaarungen werden in der
Literatur mit Wirkungsgraden von 97 bis 98 % je Stufe beschrieben /Peeken 1993/. Das
Planetenradgetriebe und das Zwischenradgetriebe weisen demzufolge gemeinsam
einen Wirkungsgrad von 91 % auf. Das kombinierte Geradführungs- / KF-Getriebe
besteht aus Bauteilen, die mittels Drehgelenken miteinander verbunden sind. Diese sind
in Wälz- oder Gleitlagern gelagert. Bei den Wälzlagern wird der Leistungsverlust bei
Relativbewegung durch Rollreibung und bei Gleitlagern durch Gleitreibung verursacht.
Diese Lagerungen sind jeweils mit 1% Verlusten abzuschätzen, so dass sich ein Getrie-
bewirkungsgrad von 82 % ergibt.
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5.2 Wirkungsgrade, Leistungsbilanz und AntriebsmomentBild 5.2: Leistungsweg der Pumpeinheit von der aufgenommenen elektrischen Leis-
tung bis zur abgegebenen hydraulischen Leistung
Die Verlustleistung des Motors und des Gesamtgetriebes müssen in Form von Wärme
abgeführt werden, damit sich der Motor nicht überhitzt (siehe Kapitel 5.3). Die kineti-
sche Energie wird dann abschließend in der Pumpkammer in hydraulische Energie
umgewandelt und das Blut über die Konnektierung an das Kreislaufsystem abgegeben.
Die Verluste der Pumpkammer beruhen, wie bereits oben angegeben, auf Leckage der
Klappen, benötigtem Schließvolumen der Klappen sowie auf der Dehnung des PUR-
Gehäuses und der Membran während des Druckanstieges der Austreibungsphase. Der
Wirkungsgrad der Pumpkammer kann im Vorfeld nur abgeschätzt werden und muss in
den experimentellen Versuchen überprüft werden. Erfahrungswerte bei Membran-
pumpkammern liegen bei 60 % /Kaufmann 1996/. 
Der Gesamtwirkungsgrad der Pumpeinheit setzt sich aus den Wirkungsgraden der ein-
zelnen Baugruppen zusammen. Er berechnet sich aus dem Produkt dieser Wirkungs-
grade zu 33 %.87
5 Theoretische Analyse des physikalischen BetriebsverhaltensDie benötigte Motorleistung lässt sich ausgehend von den während eines Pumpzyklus-
ses entstehenden Druckverhältnissen in der Pumpkammer herleiten. Die Drücke über-
tragen sich auf die Druckplatte und damit auf das Getriebe bis zum Motor, der das
antreibende Kraftmoment aufbringen muss. Mit Hilfe der in Kapitel 4.4 hergeleiteten
Zusammenhänge der Getriebe und dem gemessenen Druckverlauf in Kapitel 6.2 ergibt
sich rechnerisch die Motorleistung bei einer Pumpfrequenz von 120 min-1, einem Aor-
tendruck von 140 mmHg und einem linken Vorhofdruck von 6 mmHg, wie in Bild 5.3
dargestellt. 
Die Motorleistung berechnet sich mittels des benötigten Drehmomentes unter Einbezie-
hung des kombinierten KF-Getriebes mit dem Geradführungsgetriebe, sowie des Über-
setzungsverhältnisses des Stirnrad- und Planetenradgetriebes, der Drehzahl des Motors
und der bereits vorher hergeleiteten jeweiligen Wirkungsgrade. Für den Leistungsweg
von der Pumpkammer bis zum Motorabtrieb ergibt sich ein Wirkungsgrad von 44,6 %,
der in der Berechnung der nötigen Antriebsleistung berücksichtigt wurde. Man erkennt,
dass eine Spitzenleistung von 12,5 W nötig ist, um einen systolischen Aortendruck
AOP von 140 mmHg bei einer Schlagfrequenz von 120 min-1 zu erzeugen. Diese Spit-
zenleistung wird jedoch nur kurzfristig benötigt. Ab einem Drehwinkel ϕ größer als
180° wird die Druckplatte durch das Getriebe nach unten gezogen und erzeugt so einen
Saugeffekt zur Füllung der Pumpkammer. Da die Leistung über den Druckverlauf
berechnet wird, ergibt sich hier eine negative Leistung mit einem Maximum von 5,9 W.
Bild 5.3: Theoretische 
Motorleistung in 
Abhängigkeit des 
Drehwinkels ϕ bei 
einer Schlagfre-
quenz von 120 
min-1, einen Systo-
lendruck von 140 
mmHg und einen 
linken Vorhofdruck 
von 6 mmHg88
5.3 Wärmebilanz und TemperaturenIm Bereich des Drehwinkels ϕ zwischen 0° und 180° kann demzufolge eine durch-
schnittliche aufzubringende Motorleistung von 5,3 W und im Bereich zwischen 180°
und 360° von 1,8 W angenommen werden.
5.3 Wärmebilanz und Temperaturen
Die Verlustleistung wird hauptsächlich als Wärme an die Umgebung und an das Blut
abgegeben. Um eine mögliche Organ- und Blutschädigung auszuschließen ist eine
Abschätzung der Wärmeabgabe nötig. Da die Pumpeinheit vollständig implantiert ist,
wird diese über das Gehäuse an das umliegende Gewebe und über die Pumpkammer an
den Blutkreislauf abgegeben. Die genaue Bestimmung eines oberen Grenzwertes für
die zulässige Erwärmung des umliegenden Gewebes und des Blutes durch ein Implan-
tat kann zur Zeit aufgrund unzureichender Untersuchungen nicht erfolgen. Die Körper-
kerntemperatur von 37 °C stellt wahrscheinlich das Temperaturoptimum aufgrund der
guten chemischen Reaktionsgeschwindigkeit der Stoffwechselvorgänge bei höheren
Temperaturen dar. Eine Temperatur von mehr als 43 °C darf jedoch nicht überschritten
werden, da bei diesen Temperaturen irreversiblen Eiweißveränderungen auftreten
/Golenhofen 2000/. Bisherige Studien zeigen, dass sich die Bluteigenschaften ab einer
Temperaturerhöhung über 42 °C ändern /Okazaki 1997/.
Umliegendes Gewebe könnte demzufolge bis zu einer Temperaturgrenze von 43 °C
erwärmt werden, da unterhalb dieser Temperatur alle Zellfunktionen normal oder sogar
besser ausgeführt werden können und Blut bis zu einer Temperaturgrenze von 42 °C.
Einen oberen Temperaturgrenzwert für ein langfristiges Implantat zur Vermeidung von
Blut- oder Gewebeschäden kann dementsprechend mit einem Sicherheitsabstand zu
40 °C angesetzt werden. 
Entsprechend der Leistungsabschätzung in Kapitel 5.2 kann die durchschnittlich benö-
tigte elektrische Leistung mit 8 W bei einem Motorwirkungsgrad von 75 % abgeschätzt
werden. Die Verlustleistung des elektromechanischen Antriebes wird in Wärme umge-
setzt und an die Umgebung abgegeben. Der Antriebswirkungsgrad entspricht dem89
5 Theoretische Analyse des physikalischen Betriebsverhaltensgesamten Pumpenwirkungsgrad abzüglich des Pumpkammerwirkungsgrades und ergibt
sich zu 56 %. Folglich müssen 3,52 W in Form von Wärme abgeführt werden. 
Die Verlustwärme der implantierten Pumpeinheit wird hauptsächlich durch Wärmelei-
tung über das Pumpengehäuse an das umliegende Gewebe und durch Wärmekonvek-
tion an das durch die Pumpkammer strömende Blut abgegeben. Die größte
Wärmeverlustleistung entsteht im Motor. Die für die Pumpe ungünstigste Abschätzung
wäre eine vollständige Umsetzung der Verlustleistung in Wärme im Motorraum und
die Abgabe der Wärme nur über die Oberfläche des Motorgehäuses, ohne den Einfluss
der überlagerten Konvektion und Strahlung. Hierbei würde sich die Wärme mittels
Wärmeleitung auf das umliegende Gewebe übertragen. Dieses lässt sich nach Glei-
chung 5.2 berechnen /Renz 1993/. Dabei entspricht  dem Wärmestrom unter den
obrigen Annahmen der Verlustleistung von 3,52 W.  beschreibt die Wärmeleitfähig-
keit der Titanlegierung mit 4,8 Wm-1K-1, A die Fläche des Motorgehäuses mit
3825,085 mm2, s die Wanddicke mit 2,25 mm und ∆t die Temperaturerhöhung.
(Gl. 5.2)
Eingesetzt in die Gleichung würde die Verlustleistung eine Temperaturerhöhung 
um 0,4 K bewirken. Diese Erhöhung der Temperatur ist im Vergleich zu der Körper-
temperatur minimal und liegt weit unter der geforderten Temperaturgrenze von 40 °C,
so dass mit keiner Gewebe- oder Blutschädigung aufgrund einer thermischen Belastung
zu rechnen ist. Die reale Temperaturerhöhung durch die implantierte Pumpeinheit liegt
noch unter diesem Wert, da die Wärme über die gesamte Gehäuseoberfläche abgeleitet
wird. Zudem findet ein Wärmeübergang an das Blut statt, so dass ein Teil der Wärme
dort abtransportiert werden kann. Die Wärmeabgabe durch Strahlung ist im Vergleich
der beiden anderen Wärmeübertragungsarten vernachlässigbar klein. 
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6 EXPERIMENTELLE IN VITRO UNTERSUCHUNGEN ZUR 
ÜBERPRÜFUNG DES HERZUNTERSTÜTZUNGSSYS-
TEMS
Dieses Kapitel beschreibt die durchgeführten experimentellen Analysen um das physi-
kalische Betriebsverhalten der Herzunterstützungspumpe zu überprüfen. Die aus dem
Kapitel 5 gewonnenen Ergebnisse der theoretischen Analyse stellen hier die Grundlage
für die praktische Analyse dar. Testparameter und Grenzwerte werden bestimmt und in
Untersuchungen mit einem Modellfluid überprüft. Fördercharakteristik der Pumpein-
heit, Wirkungsgrad des Getriebes, Temperaturerhöhung durch die Verlustleistung und
die Blutschädigung durch den Pumpvorgang sind Gegenstand der Untersuchungen.
6.1 Testparameter und Grenzwerte für ein Modellfluid
Die relevanten Testparameter und Grenzwerte werden ausgehend von den physiologi-
schen Bedingungen festgelegt. Die einzustellende Vorlast für die Pumpeinheit wird
entsprechend dem linken Vorhofdruck zwischen 5-10 mmHg gewählt. Die Aortendrü-
cke zwischen 80 mmHg (diastolischer Blutdruck) und 140 mmHg (systolischer Blut-
druck) bestimmen die einzustellende Nachlast /Golenhofen 2000/. Physiologisch
schlägt ein Herz unter Ruhebedingungen bei einer Frequenz um 70 min-1, die sich
jedoch unter starker Belastung bis auf 200 min-1 erhöhen kann /Golenhofen 2000/. Die
Schlagfrequenz der VERSUS Pumpeinheit wird demzufolge angepasst und liegt zwi-
schen 80 und 140 min-1, wobei die technischen Möglichkeiten und die guten Wirkungs-
grade des Motors in diesem Drehzahlbereich ausgenutzt werden.
Als Testfluid wird ein Wasser-Glyzerin Gemisch verwendet. Die Viskosität von Voll-
blut ist abhängig von der Temperatur und von dem Hämatokritgehalt, also dem Anteil
der Blutkörperchen im Blutplasma. Bei einem normalen Hämatokritwert von 45% wird
die Viskosität beim Menschen im Bereich von 3 bis 4 Pas angegeben /Golenhofen
2000/. Ein Überblick der aus der Literatur auf 37°C normierten bekannten Viskositäten
ergibt eine zu wählende Viskosität für Human-Vollblut von ηBlut 37°C( ) 3 6mPas,=91
6 Experimentelle in vitro Untersuchungen zur Überprüfung des Herzunterstützungssystems/Paul 2000/. Das Wasser-Glyzerin Gemisch kann auf diesen Wert bei Raumtemperatur
eingestellt werden und reduziert den Versuchsaufwand bei Versuchen, bei denen die
Bluteigenschaften bis auf die Viskosität keine Rolle spielen.
Die Auswurfleistung des Herzens wird mittels des Herzzeitvolumens (HZV) angegeben
und beschreibt die in einer Minute vom linken Ventrikel ausgeworfene Blutmenge. Da
der linke Ventrikel um 50% entlastet werden soll, ergibt sich für die Pumpeinheit eine
unter physiologischen Bedingungen zu erreichende hydraulische Förderleistung von
2,5 bis 3 L/min (siehe Kapitel 3.2.2).
Ein weiterer Testparameter ist die Messung der Hämolyse, welches die Auflösung von
Erythrozyten infolge der Zerstörung ihrer Zellmembran beschreibt. Getestet werden
soll der Grad der Zerstörung durch die mechanische Beanspruchung des Pumpvorgan-
ges in der Pumpeinheit. Im menschlichen Kreislauf ist sogenanntes freies Hämoglobin
im Plasma (fHb) z. B in Folge Alterung vorhanden. Normalwerte werden in der Litera-
tur in Bereichen von 2,5 bis 18,5 mg/100 mlPlasma angegeben /Paul 2000/.
6.2 Versuchsaufbau, Messtechnik und Ergebnisse
Kennfeldmessung
Die hydraulische Förderleistung der VERSUS Pumpe wird in einem sogenannten Pum-
penkennfeld charakterisiert. Es beschreibt die Druckdifferenz vor / nach der Pumpe in
Abhängigkeit von Schlagfrequenz und gefördertem Massenstrom. Der benötigte Auf-
bau für die Kennfeldmessung ist in Bild 6.1 dargestellt. Die Komponenten des Prüf-
standes sind Kreislaufsimulator (1), VERSUS Pumpeinheit (2), Netzteil (3), Motor-
ansteuerung (4), Druckmessverstärker (5) und Druchflussmessgerät (6). Der hydrauli-
sche Kreislaufsimulator bildet die Druck- und Flussbedingungen für den Körperkreis-
lauf nach /Knierbein 1992/. Er besteht aus Aorten-Zylinder (rechts) mit inneliegendem
Windkessel, peripherer Drossel oberhalb der Zylinder und Vorhofzylinder. Eine Dros-
sel vor dem Einlass in den Aortenzylinder simuliert den charakteristischen Aortenwi-
derstand /Reul 1975/.92
6.2 Versuchsaufbau, Messtechnik und ErgebnisseBild 6.1: Versuchsaufbau zur Charakterisierung des Förderverhaltens mit hydrauli-
schem Kreislaufsimulator (1), VERSUS Pumpeinheit (2), Netzteil (3), 
Motor-ansteuerung (4), Druckmessverstärker (5) und Druchflussmessgerät 
(6).
Das Fluid wird aus dem Auslass der Pumpkammer über den charakteristischen Aorten-
widerstand in den Aortenzylinder gepumpt. In diesem druckdichten Zylinder werden
der spezifische Arterienwiderstand und die Compliance-Eigenschaften mittels eines
genau bemessenen Luftvolumens im innenliegenden Windkessel simuliert. Von dort
fließt das Fluid über eine justierbare Drossel in den Vorhofzylinder. Dieser frei belüf-
tete Zylinder simuliert den Vorhofdruck über den statischen Druck der Füllhöhe.
Anschließend strömt die Flüssigkeit wieder zurück zur VERSUS Pumpkammer. Als
Testfluid wird das bereits oben erwähnte Wasser-Glyzerin Gemisch bei Raumtempera-
tur verwendet. Der Volumenstrom wird über einen Ultraschallsensor (Durchflussmes-
ser HT 109, Sensor H11X1, Transsonic Systems Inc., Ithaca, NY, USA) und der Druck
mit Sensoren auf der Basis von Dehnmessstreifen (DMS) (Typ xtrans, Smiths Medical93
6 Experimentelle in vitro Untersuchungen zur Überprüfung des HerzunterstützungssystemsDeutschland GmbH, Kirchseeon, Deutschland) gemessen. Die Kennwerte pulsatiler
und gemittelter Volumenstrom, Vorhof- und Aortendruck, sowie der Motorstrom wur-
den mit einem PC-basierten LabView Programm (Version 5.01, National Instruments,
Austin, TX, USA) analog aufgezeichnet.
In einer ersten Versuchsreihe wurde der Einfluss des Vorhofdruckes untersucht. Der
linke Vorhofdruck des Herzens schwankt zwischen 5 und 10 mmHg und wird noch
durch die Vorhofkontraktion leicht erhöht. Folglich wurde der simulierte Vorhofdruck
LAP in einem Bereich von 4 bis 16 mmHg in Schritten von 2 mmHg variiert und der
systolische Aortendruck AOP auf 80 mmHg fest eingestellt.
Bild 6.2: Förderstromverlauf in Abhängigkeit des Vorhofdruckes aufgetragen über 
die verschiedenen Pumpfrequenzen bei einem Aortendruck von 80 mmHg
Der Förderstrom der Versuchsreihe ist über die verschiedenen Pumpfrequenzen im
Bereich von 70 bis 140 min-1 in Bild 6.2 dargestellt. In den unteren Drehzahlbereichen
ist fast kein Einfluss des Vorhofdruckes auf die Förderleistung zu erkennen. Erst ab
Pumpfrequenzen von 100 min-1 fächert sich die Graphenschar auf, und die Förderrate
ändert sich mit dem Vorhofdruck. Ein höherer Vorhofdruck hat einen höheren Förder-
strom zur Folge, welches bei Frequenzen von 140 min-1 eine Differenz bis zu 0,6 L/min94
6.2 Versuchsaufbau, Messtechnik und Ergebnisseausmacht. Die Ursache für die unterschiedlichen Förderströme liegt in der Füllung der
Pumpkammer. Bei niedrigen Schlagzahlen besteht genügend Zeit, um die Pumpkam-
mer vollständig zu füllen, während bei hohen Schlagzahlen die Füllzeit immer geringer
wird und ein höherer Vorhofdruck die Füllung begünstigt.
Der Vorhofdruck wurde in einer weiteren Versuchsreihe konstant auf 6 mmHg einge-
stellt, während der systolische Aortendruck und die Schlagfrequenz variiert wurden.
Der Aortendruck wurde zwischen 60 und 140 mmHg in 10 mmHg Schritten und die
Pumpfrequenz zwischen 80 und 140 min-1 in 10er Schritten geändert. Als Testflüssig-
keit wurde das Wasser-Glyzerin Gemisch bei Raumtemperatur verwendet. Das Kenn-
feld ist in Bild 6.3 abgebildet und zeigt den Förderstrom, aufgetragen über die
Schlagfrequenzen der Pumpeinheit bei den verschiedenen Aortendrücken.
Bild 6.3: Gemessener Förderstrom bei verschiedenen systolischen Aortendrücken, 
aufgetragen über die Pumpfrequenz
Der Förderstrom erstreckt sich von 1,9 bis 3,6 L/min im Pumpfrequenzbereich von 80
bis 140 min-1 und zeigt einen konstanten Kennlinienverlauf. Das Verhältnis vom theo-
retischen zum gemessenen Förderstrom, die sogenannte „Ejection fraction“, beträgt in
Abhängigkeit der Pumpfrequenz und dem eingestellten Aortendruck zwischen 60 und
75 % und entspricht damit dem abgeschätzen Pumpkammerwirkungsgrad (Kapitel 5.2).95
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Der Druckverlauf innerhalb der Pumpkammer wird mit Hilfe des bereits oben beschrie-
benen Versuchsaufbaus durchgeführt. Zusätzlich zu diesem Aufbau wird der Druck in
der Pumpkammer über einen Drucksensor erfasst. Die Messstelle liegt in der Pump-
kammer vor der Auslassklappe. Als Drucksensoren werden auch hier die bereits oben
erwähnten Sensoren genutzt. In Bild 6.4 sind die Druckverläufe des Aortendruckes, des
Pumpkammerinnendruckes und der Flow als Funktion des Drehwinkels der Taumel-
scheibe dargestellt, wobei eine vollständige Drehung einem Pumpzyklus entspricht. 
Bild 6.4: Verlauf des Pumpkammerinnendruckes und des Aortendruckes in der 
Gegenüberstellung mit dem Förderstrom in Abhängigkeit des Drehwinkels 
des KF-Getriebes bei einer Pumpfrequenz von 120 min-1, einem linken Vor-
hofdruck von 6 mmHg und einem systolischen Aortendruck von 140 mmHg
Die Darstellung zeigt die Verläufe bei einem linken Vorhofdruck von 6 mmHg, einem
systolischen Aortendruck AOP von 140 mmHg mit dem Wasser-Glyzerin Gemisch als96
6.2 Versuchsaufbau, Messtechnik und ErgebnisseTestflüssigkeit und einer Schlagfrequenz von 120 min-1. Der Innendruckverlauf
beschreibt einen steilen Anstieg zu Beginn der Hubbewegung und ein deutliches Über-
schwingen über den eingestellten Aortendruck bis zu einem Maximaldruck von
250 mmHg. Mit der Öffnung der Auslassklappe beginnt der Förderstrom und der Druck
in der Aorta steigt an. Anschließend fällt der Pumpkammerinnendruck bis auf einen
negativen Druck. Der leichte Anstieg der Druckkurve während des Druckabfalls in der
Pumpkammer ist auf dynamische Effekte zurückführen, da er mit dem Maximum des
Förderstroms zusammenfällt. Als Ursache sind die hohe Strömungsgeschwindigkeit
und die Massenträgheit der beschleunigten Wassersäule zu nennen. Fällt der Förder-
strom auf null schließt sich die Auslassklappe und die Füllphase der Pumpe beginnt.
Der nach der Verdrängungsphase auftretende negative Druck ist auf das aktive Füllen
der Pumpkammer zurück zu führen und ein Anzeichen für ein „Saugen“. Im Anschluss
daran steigt der Druck auf den eingestellten Vorhofdruck wieder an.
Der Verlauf des Aortendruckes beschreibt im Vergleich zum Innendruck eine verzö-
gerte Druckerhöhung. Diese beginnt mit dem Anstieg des Förderstroms und erreicht ein
Maximum von 210 mmHg. Anschließend fällt dieser auf den eingestellten systolischen
Druck von 140 mmHg und wird mit der Zeit über den Kreislaufsimulator auf
125 mmHg abgebaut.
Die Förderstromkurve beschreibt einen Anstieg bis zum Maximum von 11 L/min und
sinkt zum Ende der Verdrängungsphase auf einen negativen Wert. Dieser wird durch
die Leckage über die Auslassklappe verursacht und beträgt im Höchstmaß -0,9 L/min.
Ist die Füllphase abgeschlossen, verringert sich die Leckage auf -0,5 L/min (im Bild 6.4
ab Drehwinkel 360°), da der Rückfluss über die Klappen jetzt nur noch über den höhe-
ren Aortendruck verursacht wird. 
Der elektrische Motorstrom wurde bei dieser Versuchsreihe analog aufgezeichnet. In
Bild 6.5 ist der Verlauf des benötigten Motorstroms für den oben beschriebenen Ver-
such abgebildet. Mit Beginn der Hubbewegung (1) steigt der benötigte Motorstrom bis
auf 1,55 A und fällt anschließend auf einen negativen Wert von -0,35 A bis zum Beginn97
6 Experimentelle in vitro Untersuchungen zur Überprüfung des Herzunterstützungssystemsder Füllphase der Pumpkammer (3). In dieser Füllphase steigt der Motorstrom auf
einen Wert um 0,1 A, um bei Beendigung der Füllung auf 0,05 A abzusinken (Bild 6.5
ab Drehwinkel 360°). Der negative Motorstromausschlag wird durch den Druck in der
Pumpkammer verursacht, da dort über die Druckplatte und das KF-Getriebe dem Motor
die Druckkraft aufgeprägt wird. Die gesamte Leistungsaufnahme für diesen Betriebs-
punkt der Pumpeinheit lässt sich gemittelt über einen Pumpzyklus bei einer Nennspan-
nung von 24 V des Motors zu 7,6 W berechnen. 
Bild 6.5: Motorstromverlauf in Abhängigkeit des Drehwinkels der Taumelscheibe bei 
einer Pumpfrequenz von 120 min-1, einem linken Vorhofdruck von 6 mmHg 
und einem systolischen Aortendruck von 140 mmHg
Zusammen mit den gemessenen hydraulischen Daten aus der Kennfeldmessung lässt
sich nun ein Wirkungsgrad der Pumpeinheit berechnen. Die Definition des Wirkungs-
grades wurde bereits in Gleichung 5.1 vorgestellt und der Wirkungsgrad der Pumpein-
heit als das Verhältnis von abgegebener hydraulischer Pumpenleistung zu aufge-
nommener elektrischer Leistung dargestellt. Entsprechend dem Kennfeld kann eine
über einen Pumpzyklus gemittelte hydraulische Leistung von 0,25 bis 0,9 W durch die98
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Leistungen ergeben sich Pumpenwirkungsgrade zwischen 15 und 20 %.
Der zuvor abgeschätzte Wirkungsgrad der Pumpeinheit (Kapitel 5.2) wurde auf der
Grundlage theoretischer Abschätzungen berechnet. Der nun gemessene Wirkungsgrad
ergibt sich in Abhängigkeit vom jeweiligen Betriebspunkt als Zusammenspiel aller
Bauteile. Unberücksichtigte, sich multiplizierende Faktoren für den geringeren realen
Wirkungsgradbereich sind unter anderem Mess- und Fertigungstoleranzen, Leitungs-
verluste sowie die Mittelung über den pulsatilen Verlauf.
Wirkungsgradmessung KF-Getriebe
Die Berechnung des KF-Getriebes wird in einem vereinfachten Versuchsaufbau zuerst
überprüft und anschließend der Wirkungsgrad bestimmt. Dazu wird ein Prüfstand
genutzt, der das benötigte Drehmoment am Zwischenrad messen kann. Er besteht aus
einem Motor, dem Drehmomentensenor, auf dessen Wellenende das Zwischenzahnrad
(siehe Bild 4.23) befestigt ist und dem KF-Getriebe. Gewichte prägen dem Getriebe
eine definierte Krafteinwirkung auf. Die Verluste des Prüfstandaufbaus durch Lagerung
und Zahnradpaarung sollen nicht mit in die Charakterisierung eingehen und müssen
vorher in einer separaten Messung ermittelt werden. Diese werden anschließend aus der
Gesamtmessung rechnerisch eliminiert. Zu diesem Zweck wird dem Schwenkrad ein
definiertes Drehmoment aufgeprägt und das Kraftmoment am Zwischenrad gemessen.
Die gemessenen Daten können als Verluste des Versuchsaufbaus in der weiteren Ana-
lyse herausgerechnet werden.
Das Getriebe wird nun am Schwenkbügel mit Gewichten an der Aufnahme für die Kop-
pel des Geradführungsgetriebes beaufschlagt. Das mit einem PC-basierten LabView
Programm (Version 5.01, National Instruments, Austin, TX, USA) analog aufgezeich-
nete, benötigte Drehmoment wird mit einem nach Kapitel 4.3 berechnetem Drehmo-
ment verglichen. In Bild 6.6 sind die beiden Drehmomente des Zwischenrades
dargestellt. Beide Verläufe zeigen eine gute Übereinstimmung. Der leichte Versatz in
Drehwinkelrichtung wird durch die schwierige Anpassung der Messrate an die berech-99
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stand verursacht. Zusätzlich können sich die Massenträgheiten der Gewichte auf den
Kurvenversatz auswirken.
Bild 6.6: Gemessener und berechneter Drehmomentenverlauf am Zwischenrad unter 
Einwirkung einer Gewichtskraft von 10,1 N an der Koppelaufnahme
Der Wirkungsgrad des KF-Getriebes wird über das Verhältnis von zugeführter zu abge-
führter Leistung berechnet. Für den vollständigen Bewegungsablauf muss jedoch zwi-
schen zwei verschiedenen Phasen unterschieden werden. Ausgehend von einem
Hubwinkel mit  kann man eine Hubphase für den Drehwinkel 
und eine Senkphase für den Drehwinkel  bestimmen. In der Hubphase
wird über den kontinuierlich drehenden Motor Leistung zugeführt und das Gewicht
angehoben, während in der Senkphase das Gewicht das Getriebe antreibt und damit der
Leistungsweg umgekehrt wird. In der Hubphase lässt sich die zugeführte Leistung über
das gemessene Drehmoment und der Drehzahl des Zwischenrades mit Gleichung 6.1
berechnen. 
(Gl. 6.1)
ψ 0°= 0° ϕ 180°≤ ≤
180° ϕ 360°≤ ≤
Pzu MDreh zu, ωZR MDreh zu, 2 π nZR⋅ ⋅ ⋅=⋅=100
6.2 Versuchsaufbau, Messtechnik und ErgebnisseDie abgeführte Leistung setzt sich aus der Gewichtskraft FG und dem Hubweg h(ϕ) in
Abhängigkeit der Zeit t zusammen. Die Gewichtskraft von 10,1 N wird eine Hubstre-
cke von 15 mm angehoben. Die dafür benötigte Zeit lässt sich aus der Drehzahl des
Zwischenrades und dem Übersetzungsverhältnis zum Schwenkrad herleiten. Die
Zusammenhänge sind in Gleichung 6.2 dargestellt.
(Gl. 6.2)
Der Kurvenverlauf der beiden berechneten Leistungen ist in Abhängigkeit der Zeit in
Bild 6.7 gegenübergestellt. Für den notwendigen Hub wird eine mittlere Leistung von
113,7 mW zugeführt und eine mittlere Leistung von 97,4 mW abgeführt. Damit ergibt
sich ein Wirkungsgrad für die Hubphase von 85,5 %. In der Senkphase wird über die
Gewichtskraft eine mittlere Leistung von -97,4 mW induziert und am Zwischenrad eine
mittlere Leistung von 81,3 mW bei einem Wirkungsgrad von 84% abgegeben. 
Bild 6.7: Kurvenverlauf der zugeführten und der abgeführten Leistung des KF-
Getriebes bei einer Gewichtskraft von 10,1 N und einer Zwischenraddreh-
zahl von 55 min-1
Pab
FG h 180°( )⋅
t
------------------------------=101
6 Experimentelle in vitro Untersuchungen zur Überprüfung des HerzunterstützungssystemsDie Unterschiede in den Wirkungsgraden für die Hub- und Senkphase sind auf die
Toleranzbereiche der Einstellung- und Messmöglichkeiten zurückzuführen. Zusam-
menfassend kann der Wirkungsgrad des KF-Getriebe zu 85 % bestimmt werden.
Temperaturerhöhung aufgrund der Verlustleistung
Um die Erwärmung der Pumpeinheit während der Herzunterstützung im Laborversuch
zu überprüfen, wurde der in Bild 6.1 beschriebene Kreislauf mit Pumpeinheit und
Kreislaufsimulator in einem temperierten Wärmebecken auf 37 °C gehalten. Die Pump-
einheit selber wurde im Wasserbad zusätzlich noch einmal in einem geringeren Was-
servolumen dünnwandig gekapselt, um so einen Austausch des umgebenden Wassers
gegen das eventuell kühlere des Wärmebeckens zu verhindern. Die Temperatur wurde
mittels Thermoelemente (Omega DP 81 T, Omega Engineering Inc., Stamford CT,
USA) in der Pumpeinheit und von außen am Gehäuse des Motors gemessen. Es wurde
ein konstanter Betriebspunkt bei einer Pumpfrequenz von 120 min-1, ein Vorhofdruck
von 6 mmHg und ein systolischer Aortendruck von 120 mmHg eingestellt. Für den
Versuchszeitraum von 3 Stunden wurde in einem Abstand von 15 Minuten die Tempe-
ratur gemessen. Es konnte während des Versuches keine Temperaturänderung an die
Pumpeinheit, mit Ausnahme der Temperaturschwankungen des Wärmebeckens von
36,5  °C, gemessen werden.
6.3 Überprüfung der Blutpumpe hinsichtlich Blutschädigung
Die minimale Blutschädigung durch den mechanischen Pumpvorgang ist die wichtigste
Voraussetzung für die Gewährleistung der langfristigen Verträglichkeit einer Blut-
pumpe. Ein geeigneter Indikator für die Schädigung ist die Hämolyse. Sie beschreibt
die Zerstörung der Erythrozyten unter Austritt von Hämoglobin (Hb) in das Blutplasma
durch die mechanische Einwirkung auf die Zellen. Hämoglobin ist unter normalen
Umständen nur in geringen Mengen im Blut enthalten. Eine quantitative Aussage über
die Blutschädigung durch die mechanische Beanspruchung kann dementsprechend über
das frei werdende Hämoglobin erfolgen. Die Bestimmung der Hämoglobinkonzentra-
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6.3 Überprüfung der Blutpumpe hinsichtlich Blutschädigungtion im Blut erfolgt über die Referenzenmethode nach DIN 58931 (Februar 1995). Das
im Blutplasma freie Hämoglobin ist jedoch wenig beständig, so dass es vor der Mes-
sung mit Hilfe einer Reagenzlösung aus Kaliumhexacyanoferrat(III)-Lösung und Kali-
umcyanid-Lösung in das farbstabile Cyanhämiglobin umgewandelt wird. Die Messung
erfolgt mit Hilfe der Absorptionsphotometrie, die die Cyanhämiglobin-Konzentration
über das Absorptionsverhalten in den Wellenlängen 546 und 691 nm misst.
Zu Beginn des Versuches, wenn der Betriebspunkt eingestellt ist, wird eine sogenannte
Nullprobe entnommen. Diese stellt den Ausgangswert für den Versuch dar. Blutproben
werden gleichmäßig über die Versuchsdauer verteilt aus dem Kreislauf genommen, um
eine zeitliche Aussage über den Verlauf der Hämolyse zu erhalten. Diese Proben wer-
den zentrifugiert, so dass sich die spezifisch etwas schwereren Blutzellen absetzen und
sich in die Anteile Blutzellen und Blutplasma trennen. Der Zellanteil wird Hämatokrit
(Hk) genannt und beinhaltet überwiegend die Erythrozyten und einen geringen Anteil
an weißen Blutkörperchen. Eine Menge von 250 µl des so separierte Blutplasmas mit
dem freien Hb wird mit 1 ml Reagenzlösung versehen und in die Küvetten gefüllt.
Nach Versuchsende wird eine Vollblutprobe genommen, mit der Reagenzlösung die
Erythrozyten vollständig zerstört und damit das gesamt mögliche Hb umgewandelt.
Damit erhält man eine Aussage, ob während des Versuches die maximal mögliche
Hämolyse eingetreten ist. Um unbekannte Eigenschaften des Spenderblutes zu elimi-
nieren, wird parallel eine Referenzpumpe unter den gleichen Bedingungen getestet.
Diese Pumpe sollte bereits bezüglich ihrer Hämolyse charakterisiert sein. Hierdurch
können spenderspezifische Bluteigenschaften, wie die unterschiedliche Fragilität der
Erythrozyten oder durch Krankheiten beeinflusste Erythrozyteneigenschaften, erkannt
werden. Der Grad der Hämolyse kann über verschiedene Formeln erfolgen. Bevorzugt
wird der sogenannte dimensionslose „Modified Index of Hemolysis“ (MIH) nach
/Müller 1993/ (Gleichung 6.3):
(Gl. 6.3)MIH V 1 Hk–( ) ∆fHb 10
3
⋅ ⋅ ⋅
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Das Verhältnis von Füllvolumen V zum Durchfluss Q steht für die Anzahl der Durch-
gänge aller Erythrozyten durch die Pumpeinheit. Multipliziert man dieses Verhältnis
mit der Zeit t, so erhält man die Durchgänge bezogen auf die Versuchsdauer. Das Ver-
hältnis  beschreibt das freigesetzte Hämoglobin pro Gesamthä-
moglobin. Da sich aber das Gesamthämoglobin auf das Vollblut und das freigesetzte
auf das Plasma bezieht, rechnet der Faktor  das Vollblut in Plasma um. Der
Faktor 1000 vermeidet lediglich Nachkommastellen des Ergebnisses. 
Die Erythrozytenkonzentration und damit die Hämoglobinkonzentration ist im natürli-
chen Körperkreislauf eine vom Sauerstoffgehalt im Blut geregelte Größe. Aufgrund der
geringen Lebensdauer findet eine permanente Neubildung und ein Abbau der Erythro-
zyten statt. Die Erythrozyten werden beim Erwachsenen im roten Knochenmark gebil-
det, während die gealterten Erythrozyten in der Milz wieder abgebaut werden. Die
vorgeschlagenen Grenzwerte für diese natürliche Hämolyse variieren in der Literatur,
so dass für den MIH, mit dem zur Beschreibung der Pumpengüte beinhaltenden Volu-
menstrom, kein definierter zulässiger Grenzwerte angegeben werden kann. Die Werte
für den MIH liegen in einem Bereich zwischen 12 und 18 /Marseille 2001/, so dass die
hier gewonnenen Ergebnisse nur dimensionsmäßig beurteilt werden können. 
Als Testfluid ist Schweineblut aufgrund der Verfügbarkeit gewählt worden. Zur Hem-
mung der Blutgerinnung wird das Blut vor dem Versuch vorbehandelt. Direkt nach der
Entnahme wird das Blut mit den Antikoagulanzien CPDA-1 und Heparin behandelt um
die Blutgerinnung zu unterbinden. Die Zusammensetzung der Lösung ist im Anhang zu
finden. Die gerinnungshemmende CPDA-1 Lösung beruht auf der Wirkung des Natri-
umzitrates, welches eine hohe Bindungsfähigkeit mit dem ionisiertem Kalzium auf-
V [L] Füllvolumen 1-Hk Anteil des Plasmas am Voll-
blut
Q [L/min] Durchfluss ∆fHb [mg/100mlPlasma] Freigesetztes Hämoglobin
t [min] Versuchszeit GHb [mg/100mlVollblut] Gesamthämoglobin
1 Hk–( ) ∆fHb 103⋅ ⋅
GHb
----------------------------------------------------
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6.3 Überprüfung der Blutpumpe hinsichtlich Blutschädigungweist. Zusätzlich beinhaltet die Lösung Stabilisatoren, die die Lebensfähigkeit der
Erythrozyten verbessern. Diese Lösung unterbricht die Gerinnungskaskade für mehrere
Stunden. Da durch Temperaturschwankungen und durch den Pumpvorgang die Vorhal-
tezeit variiert, wird zur Stabilisierung das auch im Körper natürlich vorkommende
Heparin zugegeben. Eine Antikoagulierung nur über Heparin kann nicht erfolgen, da es
eine hämolytische Wirkung besitzt und die Messwerte verfälschen würden /Mueller-
Eckahardt 1996/.
Für den Versuchsaufbau werden Kreislaufsimulatoren benötigt, die speziell den Anfor-
derungen für Blutversuche gerecht werden. Die bereits oben vorgestellten Simulatoren
eignen sich nicht für Blutversuche, da aufgrund der großen Füllmenge und der vielen
Unstetigkeiten im Kreislauf durch den Simulator selbst eine zu große Hämolyse erzeugt
wird. Weitere wesentliche Anforderungen sind die Temperierbarkeit in einem Wärme-
becken auf 37°C und die vollständige Entlüftung des Systems. Für alle Versuche ist der
in Bild 6.8 dargestellte Versuchsaufbau verwendet worden. Die Pumpe (1) fördert das
Blut über den charakteristischen Aortenwiderstand (2) in das arterielle Reservoir (3).
Dieses Reservoir liegt in einem Druckbehälter (4), der als Windkessel die Compliance
Funktion übernimmt. Anschließend fließt das Blut über den peripheren Widerstand (5)
in das venöse Reservoir (6) und zur Pumpkammer zurück. Der ganze Versuchstand
wird in einem Wärmebecken (7) mit Wasser auf 37°C temperiert. Gemessen werden
die Durchflussrate mit dem bereits oben beschriebenen Ultraschallmessgerät, der Vor-
hofdruck sowie der Aortendruck mittels der Drucksensoren. Analog werden die Mess-
werte mit dem LabView Programm aufgezeichnet.
Als Referenzpumpe wird das bereits seit 1994 in klinischer Anwendung befindliche
Medos HIA VAD System genutzt, bei dem die erzeugte Hämolyse als klinisch vertret-
bar eingestuft wird /Konertz W 1997/. Dieses pneumatisch betriebene Kreislaufunter-
stützungssystem besteht aus einem pneumatischen Antrieb und einer PUR-Pumpe, die
durch eine Membran in Blut und Luftkammer unterteilt wird. Durch den Antrieb wird
nun definiert Luft ein- und ausgepresst und Blut aus der Blutseite verdrängt oder einge-105
6 Experimentelle in vitro Untersuchungen zur Überprüfung des Herzunterstützungssystemssogen. Die dreiflügeligen PUR-Klappen an Ein- und Auslass richten die Blutströmung.
Für die Anwendung bei den unterschiedlichen Patientengruppen sind die Pumpen in
verschiedenen Größen für rechts- und linksseitige Herzunterstützungen verfügbar. Für
den Hämolyseversuch wurde eine Pumpkammer mit einem Schlagvolumen von 54 ml
gewählt, so dass das Füllvolumen über die unvollständige Verdrängung aus der Pump-
kammer angepasst werden konnte. Hierdurch konnten alle anderen Parameter miteinan-
der abgeglichen werden. 
Bild 6.8: Versuchsaufbau zur Messung der Hämolyse der VERSUS Pumpeinheit (1) 
mit charakteristischem Aortenwiderstand (2), arterielles Reservoir (3) im 
Druckbehälter mit Compliance (4), peripherer Widerstand (5), venöses 
Reservoir (6), temperiertes Wasserbad (7), Motoransteuerung (8), Netzteil 
(9), Druckmessverstärker (10), Durchflussmessgerät (11) und Manome-
ter(12)
Der Förderstrom betrug 3 L/min bei einer Schlagzahl von 110 min-1, einem Vorhof-
druck von 6 mmHg, sowie einem systolischen zu diastolischen Aortendruck von
120 / 80 mmHg. Das Füllvolumen des Kreislaufs betrug 900 ml. Die Versuchszeit
betrug 360 Minuten. In einem Abstand von 30 Minuten wurden die Blutproben abge-
nommen.106
6.3 Überprüfung der Blutpumpe hinsichtlich BlutschädigungIn Bild 6.9 ist beispielhaft der zeitliche Verlauf des im Plasma vorliegenden freien
Hämoglobin der beiden Versuchspumpen dargestellt. Erkennbar ist der stetige Anstieg
des fHB beider Kurven, sowie ein Knick im Verlauf ab 300 Minuten. Der darauf fol-
gende exponentielle Anstieg ist auf bakterielle Vorgänge im Blut zurückzuführen
/Tayama 1997/. Um diese bakterielle Hämolyse im Schweineblut zu verhindern, wird
das Blut mit dem Antibiotika Refobacin mit dem Wirkstoff Gentamicinsulfat versehen. 
Bild 6.9: Zeitlicher Verlauf des freien Hämoglobin im Plasma der VERSUS und der 
MEDOS HIA-VAD Pumpeinheit
Der Verlauf des Plasmahämoglobin unter dem Einfluss des Antibiotikas ist in Bild 6.10
dargestellt. Hier ist kein exponentieller Anstieg zum Ende des Versuches zu erkennen.
Die Schwankungen in den Kurven sind auf Messungenauigkeiten zurück zu führen. Da
sich die ermittelten Werte am unteren messbaren Grenzbereich der Erfassung befinden,
erscheint die Schwankungsbreite übermäßig hoch.
Die MIHs nach der oben angegebenen Gleichung 6.3 werden nun für alle genommenen
Proben eines Versuches berechnet und der Mittelwert aus 10 Versuchen gebildet, um107
6 Experimentelle in vitro Untersuchungen zur Überprüfung des HerzunterstützungssystemsMessungenauigkeiten auszugleichen. Diese Blutversuche ergaben im Mittel einen
VERSUS-MIH von 1,6 im Vergleich mit dem MEDOS-MIH von 1,4. Die Hämolyse
der VERSUS Pumpeinheit ist im Wesentlichen auf die PUR-Klappen und die leichte
Faltenbildung in der Pumpkammermembran zurück zu führen. Der VERSUS-MIH
Wert liegt mit einer Größenordnung deutlich unter der kleinsten Wertangabe des zuläs-
sigen Grenzwertes und liegt folglich im Bereich der klinisch tolerierbaren Hämolyse.
Bild 6.10: Zeitlicher Verlauf des freien Hämoglobin im Plasma der VERSUS und der 
MEDOS HIA-VAD Pumpeinheit bei Zugabe von Antibiotika108
7 ORIENTIERENDE TIERVERSUCHE ZUM IN VIVO
VERHALTEN
Pumpensysteme werden bei der Entwicklung in einem ersten Schritt in vitro untersucht
und charakterisiert. Dazu werden physiologische Gegebenheiten benötigt, die sehr
schwer simuliert und nicht im ganzen Zusammenhang nachgestellt werden können. Ins-
besondere muss auch das Gesamtsystem, also z.B. mit den entsprechenden Kanülen,
getestet werden. Nach der Prüfung der Materialtauglichkeit, der hämodynamischen
Wirksamkeit, wie auch der geringen Thrombogenität und niedrigen Hämolyserate bei
in vitro Versuchen, können zunächst nur tierexperimentelle in vivo Versuche, weitere
Aufschlüsse geben und die Ergebnisse bestätigen.
Der Schutz der Tiere wird in Deutschland durch das Tierschutzgesetz (TierSchG) gere-
gelt. Besonders streng sind die gesetzlichen Vorschriften für Versuchstiere und Tier-
versuche. Die erforderlichen Angaben für den Antrag auf Genehmigung eines
Versuchsvorhabens sind in der Allgemeinen Verwaltungsvorschrift zur Durchführung
des Tierschutzgesetzes - AVVzT vom 09.02.2000 (BAnz. v. 22.02.2000 Nr. 36a) bun-
deseinheitlich vorgeschrieben und von einer unabhängigen Kommision zu begutachten
und zu bewilligen.
7.1 Messprotokoll
Der Einsatz von Blutpumpsystemen wird in kurzfristigen, akuten und langfristigen,
chronischen Versuchen unterschieden. Akutversuche erstrecken sich über einem Zeit-
raum von mehreren Stunden, wobei das Tier in Narkose gehalten wird. Sie dienen zur
ersten Evaluierung des Pumpsystems und sollen Aussagen über die anatomischen
Gegebenheiten, z.B. Implantationsraum und Orientierung der Konnektoren, der Ent-
wicklung der Anästhesie- und Operationsvorgehensweise bei der Implantation, sowie
der Kanülierung liefern. Diese Versuche dienen als Vorbereitung für die chronischen
Versuche, bei denen das Tier aus der Narkose erwacht und sich die Versuchsdauer von109
7 Orientierende Tierversuche zum in vivo VerhaltenTagen bis Monaten erstecken kann. Chronische Versuche liefern Aussagen über die
Verträglichkeit des Systems, die Auswirkungen auf das Kreislaufsystem und die
Organe, aber auch die Auswirkungen der Implantation auf das Pumpsystem, wie z.B.
auf die verwendeten Materialien.
Ein Messprotokoll für solche Versuche lässt sich in drei Bereiche gliedern:
• Ziele und geplante Ergebnisse
• Vorgehensweise und Protokoll des Experimentes
• Versuchsteilnehmer
Der erste Bereich des Messprotokolls beschreibt dementsprechend die Intention, die
geplante Versuchsdauer und der zu erwartende Erkenntnisgewinn. Der Bereich Vorge-
hensweise und Protokoll des Experiments unterteilt sich wiederum in drei wesentliche
Untergruppen: der Beschreibung des Equipments, der Operation und der anschließen-
den Untersuchung. Diese Teilbereiche beschreiben folglich das zu untersuchende Sys-
tem mit allen seinen Komponenten, das Tiermodell, die technischen und
hämodynamischen Messtechniken, die präoperative, operative und die postoperative
Vorgehensweise, sowie die post mortem Untersuchung des Tieres und die des Systems.
Im dritten Bereich des Messprotokolls sind die Versuchsteilnehmer und ihre Aufgaben-
bereiche zu vermerken. 
7.2 Versuchsdurchführung und erste Ergebnisse
Das VERSUS-System wurden bislang in drei Tierversuchen, VERSUS AT 1 bis AT 3
(AT=Animal Test), getestet. Dabei handelt es sich um zwei akute und einen chroni-
schen Versuch. 
VERSUS AT 1
Ziel dieses ersten akuten Tierversuches war die Konnektierung des ersten Labormusters
der VERSUS Pumpeinheit in einem Kalb bei geöffnetem Thorax. Dieses Labormuster
war im Vergleich zu der in Kapitel 4.4 vorgestellen Version nicht mit einem Geradfüh-110
7.2 Versuchsdurchführung und erste Ergebnisserungsgetriebe und mit einer mechanischen Einlassklappe zur besseren Füllung der
Pumpkammer versehen /Förster 2000/. Eine Pumpzeit von 2 Stunden als Herzunter-
stützungssystem wurde angesetzt. Anschließend sollte die Platzierung der Pumpeinheit
im thorakalen Bereich des Kalbes und die Konnektierung in einer anatomischen Studie
untersucht werden. Nach der Narkose erfolgte die Eröffnung des Thorax des 70 kg
schweren Kalbes mit der Entfernung der 5. Rippe. Nach der Freilegung des Herzens
und der Aorta thoracica wurde mit einer „end to side“ Anastomose der Auslassgraft
konnektiert. Am linken Vorhof wurde von außen ein kleines Stück Graft aufgenäht und
durch diese hindurch die Vorhofkanüle in den linken Vorhof platziert. Die Pumpkam-
mer wurde mit Heparin versetzter isotonischer Kochsalzlösung gefüllt, mit der Einlass-
kanüle und dem Auslassgraft extrakorporal konnektiert und anschließend entlüftet. Die
Pumpe wurde bei minimaler Pumpfrequenz gestartet und bis auf 120 min-1 gesteigert.
Nach einer Stunde Pumpzeit entkoppelte die Druckplatte aus der Führung des KF-
Getriebes, so dass der Versuch beendet werden musste. 
Anschließend wurde die Pumpe für anatomische Studien im Thoraxbereich des Kalbes
über das Diaphragma platziert (Bild 7.1). Aufgrund der flachen Bauweise konnten sehr
gute Positionierungsmöglichkeiten der Pumpeinheit gezeigt werden. Zusätzlich wurden
Bild 7.1: Linke Seitenansicht der 
Brusthöhle eines Rin-
des mit implantierter 
Pumpeinheit (1), Ein-
lasskonnektor (2), linker 
Vorhofkanüle (3), Aus-
lasskonnektor (4), Graft 
(5) zur Aorta thoracica 
und Diaphragma (6)111
7 Orientierende Tierversuche zum in vivo Verhaltendie Orientierungen des Einlass- und des Auslasskonnektors speziell an die Kalbanato-
mie angepasst.
VERSUS AT 2
Ziel des zweiten akuten Tierversuches war die vollständige Implantation des zweiten
Labormusters der VERSUS Pumpeinheit mit Verschließung des Thorax. Diese Version
des Labormusters war mit dem vorgestellten Geradführungsgetriebe und der direkten
Koppelung der Druckplatte an das Getriebe ausgerüstet. Als Einlassklappe wurde auch
hier zur besseren Füllung der Pumpkammer eine mechanische Klappe verwendet. Die
Herzunterstützungszeit wurde auf 3 Stunden angesetzt, wobei das Kalb in Narkose
gehalten werden sollte.
Eine linke Thorakotomie ohne Rippenentnahme und die bei dem ersten Versuch erfolg-
reiche Anastomose der Kanülen wurden nach der Narkose des 87 kg schweren Holstein
Kalbes durchgeführt. Anschließend wurde die Pumpeinheit extrakorporal konnektiert
und entlüftet. Zusätzlich wurde ein Druchflussmessgerät (Durchflussmesser T 106,
Sensor 20A55, Transsonic Systems Inc., Ithaca, NY, USA) mit Ultraschallsensor an der
Einlasskanüle angeschlossen. Um den Pumpvorgang visuell zu beobachten und zu kon-
trollieren, wurde die Pumpe für 30 Minuten extrakorporal betrieben. Danach wurde die
Pumpeinheit vollständig wie in Bild 7.1 implantiert, die Versorgungskabel und der Vent
perkutan ausgeführt und der Thorax wieder verschlossen.
Während der Pumpzeit von 3 Stunden wurden die Funktionsweise und die Platzierung
der Pumpe mittels Röntgen überprüft (Bild 7.2). Im Röntgenbild [A] ist die Pumpkam-
mer mit der darunterliegenden Getriebeeinheit zu sehen. Deutlich sind der Motor (1),
die Druckplatte (2), das Geradführungsgetriebe (3) und im Röntgenbild [B] der Aus-
lass- (4) und der Einlasskonnektor (5) mit der mechanischen Klappe zu erkennen.
Gemessen wurden zusätzlich der benötigte Motorstrom und der Förderstrom in der
extrakorporalen Phase der Pumpeinheit (Bild 7.3). Es konnte ein guter Verdrängungs-
und Bewegungsablauf beobachtet werden. Es zeigte sich jedoch ein hoher Rückfluss112
7.2 Versuchsdurchführung und erste Ergebnisseüber Einlass- und Auslassklappe mit bis zu 0,5 L/min im Pumpenstillstand. Die durch-
schnittlich benötigte Motorleistung lag bei 6 bis 7 Watt.  
Bild 7.2: Röntgenaufnahme der vollständig implantierten VERSUS Pumpeinheit: (A) 
Bereich der Pumpkammer, (B) Konnektierungsbereich, (1) Motor, (2) 
Druckplatte mit darunterliegendem KF-Getriebe, (3) Geradführungsge-
triebe, (4) Auslasskonnektor und (5) Einlasskonnektor
Bild 7.3: Motorstromverlauf und Förderstromverlauf in Abhängigkeit der Zeit wäh-
rend des Tierversuches VERSUS AT 2
VERSUS AT 3
Der dritte Versuch wurde als ein chronischer Versuch für eine Woche geplant, da der
zweite Versuch ohne chirurgische oder technische Probleme verlaufen war. Zu diesem113
7 Orientierende Tierversuche zum in vivo VerhaltenZweck wurde die Pumpeinheit vollständig implantiert und im Gegensatz zu den bishe-
rigen Versuchen das Tier aufgeweckt und auf die Beine gestellt. Testobjekt war die
dritte Version der VERSUS Pumpeinheit, so wie sie in Kapitel 4.4 mit dreiflügeligen
PUR-Klappen an Ein- und Auslass vorgestellt worden ist. Als Messdaten sollten der
Förderstrom, der Motorstrom und der Aortendruck über dem PC-basierten LabView
Programm (siehe Kapitel 6.2) analog aufgezeichnet werden. Die Operation lief nach
dem bereits bekannten Schema mit einer linksseitigen Thorakotomie, Konnektierung
der Einlassseite mit dem linken Vorhof und der Auslassseite mit der Aorta Thoracica,
sowie die vollständige Implantation der Pumpeinheit ab. Nach dem anschließenden
Thoraxverschluss wurde das Kalb in einem Käfig aufgeweckt, erholte sich sehr gut,
fraß, trank, hatte Stuhlgang und ließ Wasser.
Bild 7.4: Analoge Datenaufnahme während des Tierversuches mit elektrischen 
Motorstrom, Fördervolumen und Aortendruck über der Zeit aufgetragen, 
die Pfeile markieren die Druckerhöhungen durch die Pumpeinheit
Ein Beispiel für die analoge Datenaufnahme ist in Bild 7.4 dargestellt. Es zeigt den
Motorstrom-, den Fördervolumen- und den Aortendruckverlauf in Abhängigkeit der
Zeit. Der Druck wurde mittels eines Druckkatheters an der Aorta carotis gemessen.114
7.2 Versuchsdurchführung und erste ErgebnisseDeutlich sind die Motor- und Förderstromspitzen, die je einen Pumpzyklus kennzeich-
nen, zu erkennen. Die mittlere Motorstromaufnahme lag zwischen 0,15 bis 0,25 A, so
dass sich eine gemittelte Motorleistung von 5 W ergibt. Der mittlere Förderstrom
betrug 1,5 L/min, während der systolische / diastolische Blutdruck durchschnittlich
120 / 80 mmHg betrug. Im Bild 7.4 sind deutlich die mit einem Pfeil markierten Aor-
tendruckerhöhungen durch die nicht mit der Herzfrequenz synchronisierte Pumpeinheit
zu sehen. Aufgrund des guten Versuchsverlaufes wurde die Versuchsdauer verlängert,
so dass das System 10 Tage das natürliche Herz unterstützte.
Während des Versuches wurde täglich eine Blutprobe genommen und folgende Para-
meter bestimmt: Hämoglobin, Hämatokrit, Kreatinin, Kreatinkinase (Indikator für
Herzmuskelschädigung) und Laktat-Dehydrogenase (Indikator für Herzinfarkt). Im
zeitlichen Verlauf des Versuches normalisierten sich die Blutparameter nach der Ope-
ration innerhalb der nächsten 2 Tage oder zeigten keine wesentlichen Änderungen zum
Normalwert mit Ausnahme des Kreatininwertes. Dieser wurde im Blut gemessen und
stieg während der 10 Versuchstage stetig an. Hieraus lässt sich eine Absenkung der glo-
merulären Filtrationsrate und damit eine reduzierte Nierenfunktion ableiten.
Die Ursache wurde in der im Anschluss durchgeführten makroskopischen pathologi-
schen Untersuchung überprüft. In der Nierenuntersuchung konnte in einer Niere ein fri-
scher Infarkt festgestellt werden, während die andere Niere keinerlei Änderungen
aufwies. Die Untersuchung des Gewebes um die perkutanen Vent- und Leitungsausfüh-
rungen zeigen keine Gewebeveränderung oder Infektion. Die Oberflächen der Pum-
peinheit wiesen keine Gewebeanhaftung auf und die Einlasskanüle war thrombenfrei. 
Fazit 
Eine erste hydraulische Funktionsüberprüfung ist in diesen durchgeführten Tierversu-
che möglich gewesen. Probleme bezüglich der Druckplattenführung und Klappen
konnten soweit erkannt und behoben werden, dass ein erster chronischer Versuch über
10 Tage durchgeführt werden konnte. Die vorher in vitro gemessenen Pumpenkenn-
werte konnten in vivo bestätigt werden.115
7 Orientierende Tierversuche zum in vivo VerhaltenDie im Tierversuch über die Schlagfrequenz eingestellte hydraulische Leistung und die
elektrisch benötigte Leistung des Herzunterstützungssystems entsprach den vorher im
Kennfeld ermittelten Werten. Die Hämolysewerte des Tieres zeigten eine Normalisie-
rung nach der Operation und keine Erhöhung, so dass eine untolerierbare Schädigung
des Blutes durch den Pumpvorgang ausgeschlossen werden konnte. Die Orientierung
der Konnektoren wurde speziell an die Kalbanatomie angepasst und begünstigt die
Platzierung der Pumpeinheit.116
8 ZUSAMMENFASSUNG
Die vorliegende Arbeit beschreibt die Entwicklung eines langfristig implantierbaren
Herzunterstützungssystems als Therapiemöglichkeit zur Erholung des Herzmuskels
durch partielle Entlastung des linken Ventrikels. Der Anwendungsbereich dieses Sys-
tems beschränkt sich dabei nicht nur auf die Herzerholung, sondern erstreckt sich auch
auf die Überbrückung bis zur Herztransplantation. Aus dem therapeutischen Ziel der
Kreislauferhaltung ergeben sich die Anforderungen an das Herzunterstützungssystem.
Diese wurden für eine pulsatil fördernde Verdrängerpumpe formuliert. Als erste Ziel-
richtung wurde das System für einen Einsatzzeitraum von einem Jahr als vollständig in
den Thorax implantierbar ausgelegt. Der Grad der Herzentlastung wurde im vorgestell-
ten Ansatz in Absprache mit den medizinischen Partnern auf eine 50% ige Entlastung
festgelegt.
Die Ausarbeitung setzt sich schwerpunktmäßig mit der Entwicklung der Pumpeinheit
auseinander. Der Entwicklungsprozess führt über die qualitativen und quantitativen
Entwürfe zu einer Lösungsauswahl. Hierbei werden verschiedene Prinziplösungen
gegenübergestellt und bewertet. Aufgrund der Minimierung des Bauraumes wird ein
neuartiges Getriebe gewählt, das eine kontinuierliche, unidirektionale Rotation eines
Elektromotors in eine schwingende Bewegung umsetzt, die auf eine Verdrängerplatte
übertragen wird (Patent Nr. DE 197 26 702.5, 1997). Dieses "Kaufmann-Förster" (KF)
Getriebe wird im Hinblick auf die Beschreibung der Pumpeigenschaften charakteri-
siert. Als Antrieb wird aufgrund der hohen Leistungsdichte und der geringen Baugröße
ein elektronisch kommutierter Gleichstrommotor gewählt. Mittels Planetenradgetriebe
wird die Drehzahl des Motors untersetzt und dem KF-Getriebe aufgeprägt. Eine Dop-
pelschwinge wird mit dem KF-Getriebe kombiniert und somit die rotatorische in eine
geradlinige Bewegung umgesetzt. Die Druckplatte wird direkt an dieses sphärische
Getriebe angekoppelt und verdrängt zyklisch das Blut aus der Membranpumpkammer.
Ergebnis dieses Konstruktionsprozesses ist eine vollständig implantierbare flache Ver-
drängerpumpe mit einem Gehäuse aus einer Titanlegierung und einer Polyurethan-117
8 Zusammenfassungpumpkammer. Das Volumen der Pumpeinheit beträgt 250 ml bei einer Länge von
117 mm, einer Breite von 76 mm und einer Höhe von 48 mm. Das Gewicht beträgt
350 g bei einem Schlagvolumen von 38 ml und einem Pumpfrequenzbereich von 80 bis
140 min-1. Diese Pumpeinheit bietet im Gegensatz zu den bekannten Verdrängersyste-
men aufgrund seines geringen Raumbedarfs die Möglichkeit der Implantation im Tho-
rax. Die Vorteile sind unter anderem kurze Konnektierungen und die Beschränkung des
Operationsbereichs auf den Thorax.
In der theoretischen Analyse der Pumpeinheit wird die Fördercharakteristik ermittelt.
Dabei wird der durchschnittliche Förderstrom von 2 bis 3,5 L/min bestimmt. Die
Durchflussrate erreicht dabei maximal 235 ml/s und liegt damit im unteren physiologi-
schen Bereich. Die benötigte Motorleistung für diesen Betriebszustand ergibt sich, aus-
gehend vom gemessenen Druckverlauf in der Pumpkammer, zu 5,3 W.
Die experimentellen in vitro Untersuchungen des Labormodells erstrecken sich auf den
Gesamtwirkungsgrad der Pumpe, die hydraulische Förderleistung sowie die Blutschä-
digung. Die Kennfeldmessung ergibt einen Förderstrombereich von 1,9 bis 3,6 L/min
bei Pumpfrequenzen zwischen 80 und 140 min-1. Der Wirkungsgrad der Pumpe von
elektrisch zugeführter Leistung zur abgegebenen hydraulischen Leistung liegt, abhän-
gig vom Betriebszustand, zwischen 15 und 20 %. 
Eine erste Serie von Hämolyseversuchen zur Charakterisierung der Blutschädigung
durch die Pumpe ergibt einen gemittelten dimensionslosen Hämolyseindex von 1,6 im
Vergleich mit dem MEDOS-HIA VAD von 1,4 und liegt damit um eine Größenord-
nung unter dem zulässigen Grenzwert. Die VERSUS Pumpeinheit verursacht daher
keine klinisch relevante Hämolyse.
Eine physiologisch adäquate Entlastung durch das VAD wurde in 3 Tierversuchen in
Kälbern nachgewiesen. Die Versuche erstreckten sich von einigen Stunden bis hin zum
ersten chronischen Versuch von 10 Tagen. Die Zuverlässigkeit des Antriebssystems,
die gute Handhabbarkeit während der Operation und die gute anatomische Formgebung
für die thorakale Implantation konnten erfolgreich nachgewiesen werden.118
8 ZusammenfassungIm Rahmen dieser Arbeit wurde auf der Basis eines neuartigen sphärischen Getriebes
eine vollständig implantierbare elektromechanische Pumpeinheit zur partiellen Herz-
entlastung entwickelt, die sich vor allem durch das geringe Bauvolumen und die Eig-
nung für eine thorakale Implantation auszeichnet. Sie bietet das Potential zur
Herzunterstützung mit dem Ziel einer Herzerholung.119
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9 AUSBLICK
Hauptschwerpunkte der Arbeit waren die grundlegende Entwicklung einer vollständig
implantierbaren Herzunterstützungspumpe und erste in vitro und in vivo Erprobungen
des Systems. Verbesserungspotential besteht in den Bereichen der hydraulischen Leis-
tung und der Langzeitbiokompatibilität der blutkontaktierenden Oberflächen.
Eine Erhöhung der hydraulischen Leistung und damit des Pumpenwirkungsgrades ist
durch die Verminderung der Pumpkammerverluste möglich. Ein erster Ansatz wäre die
Reduzierung der Leckageverluste der Klappen. Bezüglich der Verbesserung der Blut-
verträglichkeit kommen neuartige Beschichtungstechniken oder Strukturierungen der
blutkontaktierenden Oberflächen in Frage. 
In weiteren Untersuchungen mussen alle weiteren Systemkomponenten integriert und
getestet werden. Hierzu müssen die Druckausgleichskammer und die Energieübertra-
gung für die langfristige Implantation entwickelt oder vorhandene auf die Anforderun-
gen der Pumpeinheit angepasst werden. Eine weitere wichtige Zielsetzung ist die
Entwicklung einer Regelung, die sich den physiologischen Bedürfnissen des Patienten
anpasst. Weiterhin muss die Notwendigkeit herzsynchroner Triggerung und deren Vor-
und Nachteile untersucht werden. Ansätze können aus der bereits klinisch etablierten
Drucktriggerung für intraaortale Ballonpumpen (IABP) gewonnen werden.
Basierend auf den ersten Tierversuchen sind umfangreiche chronische Tierversuche für
den späteren klinischen Einsatz notwendig, die Aufschluss über die in vivo Langzeit-
Eigenschaften geben. Derartige Versuche sind im Rahmen des Aachener Kompetenz-
zentrums Medizintechnik (AKM) geplant. Zudem ist ein Tiermodell der Herzinsuffizi-
enz zu entwickeln, an der die Therapie der partiellen Herzentlastung zur Herzerholung
erarbeitet werden kann. 121
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11 ANHANG
Medikamente für Herzerkrankungen:
Digitalis:
1775 Withering, englischer Arzt: Behandlung der Wassersucht mit Fingerhut. Withe-
ring beobachtete eine diuretische Wirkung des Digitalis. Glykoside aus Fingerhut, Mai-
glöckchen, Meerzwiebel hemmen Na+/K+-AT Phase. Durch Anstieg des
intrazellulären Natriums wird intrazellulär Calcium ausgeschüttet, was zur verstärkten
Kontraktion führt, Hemmung der Relaxation, Hemmung der AV-Überleitung und Sen-
kung der Vorhoferregbarkeit bei Herzrhythmusstörungen. Bei Dosiserhöhung jedoch
rasch toxisch.
ACE-Hemmer:
(Angiotensin-Converting-Enzyme) Sie bewirken eine selektive Blockierung des
Enzyms, welches das Angiotensin I in das gefäßverengende Angiotensin II umwandelt.
Durch diese Substanzen wird im Körper die Bildung und hierdurch auch die Wirkung
des gefäßverengend wirkenden Hormons Angiotensin II, einer der stärksten blutdruck-
steigernden Substanzen im Körper, gehemmt. Hierdurch kann eine Verminderung des
Gefäßwiderstandes in den Arterien und Arteriolen und eine Entlastung des Herzens
erreicht werden. 
ß-Blocker:
Durch diese Gruppe von Medikamenten wird die überhöhte Aktivität in einem Teil des
Nervensystems (Sympathikus) verringert, der unter anderem für die Beschleunigung
der Herzschläge und Steigerung des Blutdrucks unter Stress oder bei verstärkter körper-
licher Leistung verantwortlich ist /De Gruyter 1998/.133
11 AnhangBerechnung der Übertragungsfunktion des KF-Getriebes:
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11 AnhangAntikoagulanz-Lösung CPDA-1
Auf 1 L Blut 125 ml CPDA-1 (Verhältnis 7/1), zusätzlich auf 1 L Blut 1 ml Heparin.
Zusammensetzung CPDA-1 Lösung 
3,27 g Citronensäure Monohydrat p.A.
26,3 g tri-Natriumcitrat-Dihydrat p.A
2,51 g Natriumhydrogenphosphat-Dihydrat p.A.
31,9 g D(+)-Glycose-Monohydrat
0,275 g Adenin
auf 1L destiliertes Wasser
Tabelle 11.1 Zusammensetzung der Antikoagulanz-Lösung CPDA-1136
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